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Protheses valvulaires cardiaques 

A. Leguerrier, E. Flecher, O. Fouquet, B. Lelong 

Apres un bref rappel historique, les caracteristiques des principaux modeles de prothese actuellement sur 
le marche sont presentees. Les resultats cliniques sont ensuite rapportes, en insistant sur /'alteration des 
bioprotheses et les accidents thromboemboliques des protheses mecaniques. Les criteres de surveillance 
et les grands principes du choix d'une valve sont abordes (recommandations). Nous n'envisageons id 
que les protheses valvulaires (protheses mecaniques ou bioprotheses), les substituts d'origine humaine 
(homogreffes et autogreffes) etant traites dans un autre chapitre. Nous consacrons une place particuliere 
aux protheses en cours de developpement destinees a etre mises en place par vole « percutanee ». 
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■ Rappel historique 

Les pionniers : la decennie 1960-1970 

(Tableau 1) 

Apres des recherches menees des 1946 pour traiter l'insuffi- 
sance aortique, Hufnagel [1] realise en 1952 la premiere implan- 
tation humaine d'une valve a bille en position heterotopique, 
dans l'aorte thoracique descendante, chez un patient atteint 
d'insuffisance aortique. 

Le developpement des techniques de circulation extracorpo- 
relle permet le remplacement des valves cardiaques. Le premier 
remplacement valvulaire mitral est realise en mars 1960 par 
Braunwald (utilisation d'une valve en polyurethane). Les 
premiers succes cliniques surviennent au cours de la meme 
annee avec des protheses mecaniques a bille, par Harken &\ a 
Boston (position aortique), et par Albert Starr ^ (position 
mitrale). La prothese a bille de Starr-Edwards s'impose comme 
prothese de reference pendant les annees 1960-1970. 

Parallelement aux implantations de protheses mecaniques se 
developpe l'utilisation des tissus biologiques. Des 1962, Ross [4] 
developpe en Angleterre l'utilisation d'homogreffes humaines 
fraiches, puis preservees. De fagon quasiment simultanee 
Barratt-Boyes [5] fait evoluer cette technologie en Nouvelle- 
Zelande. Cependant, du fait des difficultes d'approvisionne- 
ment, de nombreuses recherches sont effectuees afin d'utiliser 
divers types de tissus (fascia lata, dure-mere, pericarde). Des 
echecs rapides lies en grande partie aux traumatismes tissulaires 
lors de la preparation des tissus biologiques font abandonner 
(temporairement pour le pericarde) ces substituts. 

Les travaux effectues par Carpentier sur les valves porcines 
autorisent la premiere implantation d'une heterogreffe en 
1965 par Binet et Carpentier t 6 L Le developpement se poursuit 
avec mise au point de nouvelles methodes de conditionnement 
des valves aortiques prelevees sur le pore : codification des 
techniques de prelevement et de sterilisation, utilisation de la 
glutaraldehyde (qui permet d'ameliorer considerablement la 
durabilite des biomateriaux traites initialement par le formalde- 
hyde), enfin conception d'un support prothetique aux tissus 
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Tableau 1 . 

Rappel historique. 
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Evolutions technologiques : 


1969 : protheses a disque oscillant (Bjork-Shiley) 


Bioprotheses 


principales etapes 


1977 : protheses a double ailette (Saint Jude 


1967 : mise au point (Carpentier) 




Medical) 


- preparation tissulaire par glutaraldehyde 






- montage du tissu sur une armature 






1971 : distribution industrielle des bioprotheses porcines 






(Hancock® puis Edwards, 1975) 






1981 : distribution industrielle des bioprotheses pericardiques 






(Edwards) 




Figure 1. Evolution des protheses mecaniques. 

A. Valve a bille (Starr-Edwards 6120). 

B. Valve a disque oscillant (Bjork-Shiley modele convexoconcave). 

C. Valve a ailette (Saint Jude Medical). 



permettant une implantation plus simple et reproductible [7] . 
Ces heterogreffes sont des lors denommees par leur concepteur, 
Carpentier, « bioprotheses », et rapidement fabriquees par les 
laboratoires Hancock (1971) puis par les laboratoires Edwards 
(1975). 

Evolution technologique des protheses 
mecaniques 

La technologie des protheses mecaniques evolue rapidement 
(Fig. 1). Si le concept de valve a bille reste predominant dans 
les annees 1960-1970, la categorie des protheses a axe pivo- 
tant [8] est utilisee en clinique en 1969 (prothese de Bjork- 
Shiley). A la fin de la decennie suivante, apparaissent les 
premieres valves a double ailette (valves Saint Jude Medical 
[SJM], en 1977). Cette prothese devient tres vite la valve la plus 
utilisee dans le monde PI. Le developpement technologique de 
ces valves (a disque ou a ailettes) integre rapidement (des 1968) 
l'utilisation du carbone pyrolytique [10] qui s'impose par ses 
proprietes mecaniques et sa biocompatibilite. 

Pour les premieres valves a bille (Starr-Edwards) le modele a 
bille de Silastic® et a cage metallique (modele 1 260 aortique et 
6 120 mitral, tou jours utilise) s'est enrichi de variantes : modeles 
a bille metallique et a cage habillee (series 6 300 puis 6 400) 
lesquels ont ete abandonnes pour des problemes d'alteration ou 
de nuisance sonore. D'autres protheses a bille sont nees parmi 
lesquelles la prothese a double cage de Smeloff-Cutter. Des 
modeles a cage et a disque (Starr a disque, valve de Beall) ont 
ete rapidement abandonnes pour cause de blocage et alteration. 

Les premiers modeles de valve a disque pivotant de Bjork- 
Shiley t 8 l comportaient un disque oscillant en Delrin®, remplace 
par un disque (plat, puis convexoconcave) en carbone pyrolyti- 
que. D'autres modeles a disque ont ete largement utilises 



notamment la prothese de Lillehei-Kaster, la prothese Medtronic 
Hall® toujours implantee, les protheses Omniscience® ou 
Omnicarbon®. 

Les valves a ailettes avaient en fait deja ete introduces des 
1960 (Gott-Daggett, Kalke-Lillehei) mais abandonnees en raison 
d'une conception des charnieres fragile et thrombogene. La 
deuxieme generation, dont le modele de reference reste la valve 
SJM, a ete developpee de facon considerable par de nombreux 
laboratoires. Les valves different par le type de carbone pyroly- 
tique, Tangle d'ouverture des ailettes, le mecanisme et la 
situation des charnieres, la forme des ailettes (plates ou incur- 
vees). Enfin de nombreuses evolutions ont concerne l'anneau de 
suture de facon a optimiser l'hemodynamique des materiaux (cf. 
infra) (Fig. 1). 

Evolution des biomateriaux 

Bioprothese avec armature 

Bioprotheses porcines 

Depuis les annees 1970, de nombreux travaux ont ete effec- 
tues, notamment sous l'impulsion d' Alain Carpentier pour 
faciliter l'approvisionnement, ameliorer le conditionnement des 
tissus, optimiser l'armature (ou stent), diminuer tous les 
traumatismes tissulaires (preparation a faible pression ou 
pression nulle) et utiliser des adjuvants permettant d'esperer 
une reduction du phenomene de calcification des valves (agents 
tensioactifs, acides amines oleiques alpha, etc.). Ainsi sont nees 
des bioprotheses dites « de deuxieme generation ». 

Bioprotheses pericardiques 

Les modeles initiaux (Ionescu-Shiley et Hancock® pericardi- 
ques) ont ete retires du marche notamment pour dechirures 
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Figure 2. Evolution des biomateriaux. 

A. Bioprothese avec armature porcine (Carpentier-Edwards modele Standard®). 

B. Bioprothese avec armature pericardique (Carpentier-Edwards Perimount®). 

C. Bioprothese sans armature (3F Therapeutics®). 



tissulaires, ce qui a initialement discredits le pericarde. En fait, 
il s'agirait de problemes de montages sur le stent. La valve de 
Carpentier pericardique peu usitee au depart n'a connu son 
essor qu'avec retard, le tissu pericardique semblant avoir une 
excellente durability . 

Valves sans armature 

En marge de ces bioprotheses montees sur armature, des 
travaux ont ete repris pour revenir au concept d'heterogreffes 
sans armature. O'Brien t 12 l a accumule une grande experience 
sur les heterogreffes bovines, et Tyrone David [13] a reactive 
Tutilisation de ces valves stentless en clinique a la fin des annees 
1980. Les grands laboratoires de protheses valvulaires develop- 
pent leur modele de bioprotheses sans armature et les equipes 
chirurgicales etudient des variantes techniques. Cependant, ces 
materiaux (qui autorisent une optimisation de Themodynami- 
que) restent d'implantation plus longue et plus difficile notam- 
ment dans le cas des petits anneaux aortiques (ou des culots 
aortiques calcifies) soit essentiellement dans le creneau d'indi- 
cation optimale de ces materiaux. 

Plus recemment au cours des trois dernieres annees, se sont 
developpes des concepts de valves dites « a stent souple et a 
suspension commissurale » dans le but d'obtenir une meilleure 
hemodynamique, tout en gardant la facilite d'implantation t 14 l 
(Fig. 2). 

■ Principaux substituts valvulaires 

De tres nombreux modeles de substituts valvulaires ont ete 
concus et souvent modifies : une grande majorite d'entre eux 
- et bien souvent de nombreuses variantes - ont ete retires du 
marche car sources de complications : hemodynamique defec- 
tueuse, accidents thromboemboliques, ou surtout defaillances 
structurelles. Actuellement, les reglementations ont largement 
fixe les protocoles d'evaluation et d'agrementation de tous les 
nouveaux materiaux proposes (loi Huriet, marquage CE, homo- 
logation par la FDA [Food and Drug Administration]). 

Seuls les modeles actuellement disponibles et couramment 
implantes font Tobjet d'une description detaillee. Globalement, 
plus de 10 000 interventions de remplacements valvulaires sont 
realisees chaque annee en France (plus de 60 000 aux Etats- 
Unis) avec des choix qui se modifient notamment en raison du 
vieillissement global des populations concernees dans les pays 
industrialises, en sachant cependant que les choix repondent 
aussi a des considerations « culturelles » (par exemple , les 
biomateriaux representent 90 % des implantations au Bresil, 
pour 10 % seulement au Japon). 

Protheses mecaniques 

Caracteristiques generales 

Les protheses mecaniques comportent : 

• un anneau rigide circulaire ; 

• un systeme d'occlusion et d'ouverture dont le fonctionne- 
ment est base sur les differences de pression observees au 
cours de la revolution cardiaque ; 



Tableau 2. 



Classification des protheses mecaniques. 



Categorie 


References principales 


Profil/Flux 


(date d'apparition) 






Valve a bille 


Starr-Edwards® 


Haut profil 


(1960) 


(1260/6120) 


Flux peripherique 


Valve a disque oscillant 


Bjork-Shiley 


Profil intermediaire 


(1969) 


Medtronic Hall® 


Flux axial 


Valve a double ailette 


Saint Jude Medical, 


Bas profil 




Sorin Bicarbon™ 




(1977) 


Advancing The 


Flux central 




Standard™, ON-X®, 






Advantage® 





• et une collerette de suture, qui permet de les solidariser a 
l'anneau valvulaire. 

Tous ces parametres peuvent etre modifies de facon a optimi- 
ser Themodynamique ou a privilegier la solidite d'implantation : 

• collerette de suture reduite afin d'implanter la valve la plus 
large possible dans les petits anneaux ; 

• collerette a l'oppose etoffee de facon a obtenir une implanta- 
tion solide notamment sur les grands anneaux fragiles). 

Classification 

Les valves peuvent etre decrites en fonction du systeme 
d'occlusion definissant trois grands groupes de protheses 
mecaniques : a bille (et a cage), a disque oscillant et a ailettes, 
ces dernieres etant actuellement et de tres loin les plus usitees 
(Tableau 2). 

Protheses a bille (« caged ball design ») 

Elles representent l'application d'un ancien concept brevete 
aux Etats-Unis en 1958 comme bouchon de bouteille. Le chef 
de file est la prothese de Starr-Edwards. Un modele a double 
cage ouverte (Smeloff-Cutter) a ete autrefois tres usite. L'avan- 
tage majeur est la simplicite du systeme, facile a realiser, robuste 
et depourvu d'imperatifs d'orientation pour chaque position de 
Timplantation. 

Les inconvenients sont le haut profil de la structure et le 
caractere peu performant de Themodynamique : flux peripheri- 
que autour de la bille, atteignant une velocite importante avec 
turbulences importantes. 

Le seul modele (actuel) toujours commercialise est le modele 
de Starr-Edwards a cage metallique en stellite et a bille de 
Silastic®, reference sous le n° 6120 pour la valve mitrale et 
1260 pour la valve aortique (Fig. 3). Ces protheses introduites 
des 1966 restent implantees dans les pays dits en voie de 
developpement en raison de leur cout peu eleve. Si Themody- 
namique est mediocre surtout dans les petits diametres et le 
risque thromboembolique plus eleve que pour les valves a 
disque ou a ailette [15] , la durabilite reste excellente [16] . 
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Figure 3. Prothese de Starr- Edwards (modele 6120 mitral ). 



Toutes les autres variantes a cage et a disque (type valve de 
Starr a disque ou valve de Beall), et toutes les variantes a cage 
habillee (Starr 6320, 6400, etc.) ont ete abandonnees pour 
deterioration structurelle (blocage de disque, dechirures 
d'habillage, etc.). 

Protheses a disque oscillant (« tilting disc design ») 

Leur avantage est un profil plus bas, et un flux central se 
repartissant de facon asymetrique dans les deux orifices 
d'ouverture. La performance hemodynamique depend de deux 
facteurs : le ratio entre les surfaces des deux orifices et le degre 
d'ouverture du disque (ou plutot sa potentialite d'ouverture 
maximale). 

De nombreux travaux ont permis d'insister sur la necessite 
d'optimiser l'orientation de la prothese par rapport a l'orifice 
d'implantation : grande ouverture du disque vers la paroi 
posterieure du ventricule en position mitrale et vers la sigmoide 
aortique non coronaire pour la position aortique l 17 \ 

Prothese de Bjork-Shiley (Fig. IB). Le modele de base, 
introduit en 1969, comportait un anneau de stellite avec un 
disque en Delrin® maintenu par des arceaux soudes a l'anneau, 
avec une ouverture de disque a 60° [8] . 

Plusieurs modifications successives ont ete apportees : rem- 
placement du disque en Delrin® par un disque en carbone 
pyrolytique (1972), d'abord plat puis convexoconcave (1976) ; 
modification de Tangle d'ouverture du disque : 60° puis 70° 
(1978) ; concept d'une valve Monostrut® (1982) avec partie 
metallique de la prothese realisee dans une seule piece et 
ouverture pour toutes les valves a 70°. 

Pour certains modeles (convexoconcaves), de nombreux cas 
de fractures d'arceaux sont survenus. Le premier cas de rupture 
d'arceau a ete rapporte en 1981 mais il a fallu attendre 
1985 pour que cette complication soit parfaitement identi- 
fied t 18 l et 1986 pour que les modeles impliques soient definiti- 
vement retires du marche. Face a cette complication, des etudes 
tres rigoureuses ont ete realisees pour definir le risque de 
rupture selon les modeles implantes [19] , probleme majeur en 
raison de sa frequence et de sa gravite [20] . Un remplacement 
prophylactique a pu etre recommande a l'epoque, pour les 
modeles convexoconcaves, ouvrant a 70°, en cas de grand 
diametre (superieur ou egal a 29 mm) et d'implantation chez le 
sujet jeune. 

Le laboratoire Pfizer a cede au laboratoire Sorin les protheses 
de type Monostrut® : leur denomination est successivement 
devenue Sorin Monostrut®, Sorin Monocast®, Carbocast, Hall 
Carbon® : plus de 100 000 de ces protheses ont ete implantees 
dans le monde (hors Etats-Unis) sans deterioration structurelle 
rapportee. 

Prothese Medtronic Hall® (Fig. 4). Mise au point par Hall en 
1974 (denomination initiale Hall-Kaster), elle est implantee 
depuis 1977. L'anneau est en titane monobloc. Le disque plat 
est en carbone pyrolytique et perfore en son centre. II flotte sur 
un axe metallique et ouvre a 75° (modele aortique) et a 70° 
(modele mitral). De nombreuses etudes ont ete realisees [17] pour 
preciser l'orientation souhaitee des protheses afin d'optimiser 
l'hemodynamique qui est excellente pour cette prothese (grande 
ouverture en arriere vers le Valsalva non coronaire en position 
aortique). Elle reste en pratique la seule prothese a disque 
oscillant implante actuellement [21] . 




Figure 4. Prothese Medtronic Hall®. 



Prothese Omniscience (Omnicarbon ). Derivee du modele 
de Lillehei-Kaster, elle a ete implantee a partir de 1978 et 
modifiee en 1982. La variante dite Omnicarbon introduite en 
1984 a globalement montre de bons resultats a la fois en termes 
d'hemodynamique et de durabilite. 

Cette prothese etait incluse avec la valve SJM dans le proto- 
cole AREVA (Multicenter randomized comparison of low-dose versus 
standard-dose anticoagulation in patients with mechanical prosthetic 
heart valves) [22] pour une etude de thrombo- 
genicite. 

En 2005, le laboratoire a decide d'arreter sa fabrication. 

Au total, si les protheses a disque oscillant peuvent etre 
considerees comme hemodynamiquement performantes et peu 
thrombogenes, elles sont supplantees par les protheses a double 
ailette. 

Protheses a double ailette (« bileaflet design ») 

Les protheses a double ailette sont destinees a optimiser les 
performances hemodynamiques : le concept est ancien, puisque 
les premiers modeles ont ete concus dans les annees 1960 : 
valves de Gott-Daggett, Kalke-Lillehei et prototype de Starr. Le 
probleme qui se posait etait celui de la zone charniere des 
ailettes, point critique affectant leur ouverture et fermeture, et 
surtout zone de contrainte et d'usure. 

Les protheses a double ailette ont pu etre introduites apres 
resolution du probleme des charnieres. Villafana eut l'idee de 
remplacer des charnieres fixes par des charnieres ou les disques 
devenaient mobiles sur un axe central. Depuis de nombreux 
travaux ont enrichi le concept initial notamment sur les 
systemes de pivot qui sont de deux types (Fig. 5) : 

• systeme a cavite : c'est le plus repandu (valve SJM, Carbome- 
dics®, Bicarbon™) avec une zone charniere creusee dans 
l'anneau (cavite) en forme de papillon {butterfly hinge) ; 

• systeme ouvert : valve ATS™ (Advancing The Standard™), avec 
un systeme en saillie (trois butees) construit en monobloc 
avec arceaux, entre lesquels les ailettes s'articulent librement. 
Globalement (Tableau 3), pour toutes ces protheses a ailette, 

le flux est lateral (quasi laminaire) et se reparti soit principale- 
ment dans les deux ouvertures laterales (type valve SJM) soit de 
facon quasi egale dans les trois ouvertures menagees entre les 
disques (type valve Bicarbon™). 

Lors de l'implantation des protheses a double ailette une 
orientation particuliere (Fig. 6) est recommandee pour obtenir 
une hemodynamique optimale [17 ' 22] : position perpendiculaire 
au septum pour la position aortique ; position antianatomique 
pour la position mitrale ; la plupart des modeles actuels 
autorisent une reorientation eventuelle apres implantation 
(rotation possible). 

Chaque modele est disponible avec des variantes de collerette 
de suture, soit tres etroites, autorisant l'utilisation d'un meca- 
nisme de taille maximale (interet dans les petits anneaux 
aortiques notamment calcifies du sujet age), soit collerettes 
larges (interessantes dans les cas d'anneaux fragile, notamment 
dans les insuffisances aortiques avec souvent valves de diametre 
eleve). 

Prothese de Saint Jude Medical (SJM). Implantee pour la 
premiere fois par Nicoloff en octobre 1977, elle a obtenu 
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« 

Figure 5. Schema des systemes de pivot disponibles pour les protheses a double ailette. a. Saint Jude Medical (SJM) ; b. Carbomedics® ; c. Advancing The 
Standard™ (ATS) ; d. Sorin Bicarbon™ ; e. Edwards Duromedics™. 



Tableau 3. 

Caracteristiques generales des principales protheses a double ailette. 




Saint Jude Medical 


Carbomedics® 


Sorin Bicarbon™ 


Advancing The Standard™ 


Anneau (composition) 


Graphite 

Carbone pyrolytique 
Tungstene 


Carbone pyrolytique 
Titane 


Carbone turbostatique 
Titane 


Carbone pyrolytique 
Graphite 


Ailettes (ouverture) 


Plate (85°) 


Plate (78°) 


Incurvee (8°) 


Plate (85°) 


Mecanisme (pilots) 


Cavite (avec protege-pivots) 


Cavite 


Cavite 


Ouvert 


Collerette de suture 


Double velours (polyester tricote) 


Biolite 


Starling (polyester + silicone) 


Dacron® (double velours) 




Figure 6. Orientation recommandee pour I'implantation des valves a 
ailettes. 



l'agrement FDA en 1983 et a servi de reference pour la plupart 
des autres valves introduites par la suite [9] . Plus d'un million de 
protheses ont ete implantees. Plusieurs modifications successives 
ont ete apportees au modele initial (Fig. 1C) : 
• modification du tissu de la collerette de suture (avec amelio- 
ration de l'hemodynamique par utilisation d'un mecanisme 




Figure 7. Prothese Saint jude Medical. Modele Regent . 



central plus large) ; version HP (hemodynamique plus) 
apparue en 1991, puis modele Regent® (introduit en 1998) 
avec amelioration de la surface utile de facon importante 
(Fig. 7). A l'oppose existe un modele avec anneau de suture 
elargi pour implantation sur tissus fragiles (version expended 
cuff) ; 

• rappelons une variante a collerette impregnee d'argent 
(Silzone®) initialement preconisee pour la reduction du risque 
d'endocardite : etude Artificial Valve Endocarditis Reduction 
Trial (AVERT) l 23 \ comparant deux groupes de patients avec 
collerette standard et Silzone® ; les valves Silzone® [24] ont ete 
retirees du marche en raison d'un risque de desinsertion plus 
eleve (et d'un taux superieur d'accidents thromboemboliques 
sans que le seuil de significativite soit atteint) ; 
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Figure 8. Prothese Carbomedics . 




Figure 9. Prothese Sorin Bicarbon . 



• quoiqu'il en soit le modele SJM reste une reference historique 
pour les protheses a double ailette en raison de caracteristi- 
ques qui restent remarquables : 

o hemodynamique performante notamment dans les petits 
diametres aortiques (version Regent®) ; 

o faible thrombogenicite, reference dans l'etude AREVA t 25 l ; 

o enfin excellente durabilite au terme d'un suivi clinique 
particulierement eleve t 26 ' Z7 \ 

Prothese Carbomedics® (Fig. 8). Introduite en 1986 elle a 
obtenu l'agrement FDA en 1994. Elle est actuellement distribute 
par le laboratoire Sorin. 

Globalement elle est voisine de la prothese SJM avec la aussi 
des variantes notamment un modele dit Top hat™, pour inser- 
tion supra-annulaire aortique l 28 \ 

Les resultats sont proches de ceux de la prothese SJM t 29 l qui 
semble cependant garder une superiorite en matiere de risque 
thromboembolique pour la position mitrale [30] . 

Prothese Bicarbon™ (Sorin, Saluggia, Italy). La premiere 
Bicarbon™ fut implantee en 1980. Sa conception utilise la 
technologie du carbone pyrolytique (Fig. 9). 

Les ailettes sont incurvees, concavite en dedans et s'ouvrent 
a 80°. Le mecanisme de la charniere est base sur le principe du 
roulement non coulissant entre deux surfaces spheriques : Tune 
petite pour les pivots, l'autre plus large pour le fond des 
renforcements. Ce design permet de limiter les turbulences de 
sang le long des charnieres. 

En position fermee, la surface est completement reguliere. En 
position ouverte, la prothese delimite trois zones de flux 
identiques. 

Plusieurs versions de collerettes de suture sont disponibles 
permettant une implantation en position supra-annulaire 
(modeles Slimline™), partiellement intra-annulaire (modele 
Overline™) ou en position intra-annulaire pour le modele 
Bicarbo Fitline (taille de 19 a 31 mm). 

Les resultats cliniques font etat de faibles complications 
thrombotiques et thromboemboliques et d'une bonne 
hemodynamique [31] . 




Figure 10. Prothese Edwards Mira . 




Figure 1 1 . Prothese ATS . 



Prothese Edwards Mira (Edwards Lifesciences) (Fig. 10). 
Introduite en 1997, son mecanisme etait identique a celui de la 
prothese Bicarbon®. 

Elle en differait par la collerette de suture et est disponible en 
plusieurs versions (Standard® et Ultra-finess®). L'hemodynami- 
que est apparue comme excellente [32 ' 33] . Cependant, en 2007, 
la societe Edwards a interrompu sa commercialisation. 

Prothese ATS™ (Fig. 11). Introduite en 1992, elle a ete concue 
par les memes ingenieurs que ceux de la valve SJM (Villafana). 
Elle etait censee apporter toutes les innovations interessantes 
d'ou sa denomination ATS™ en se referant a la prothese SJM. 

Chaque ailette ouvre a 85° (avec une amplitude de 60°). 

L'originalite principale reside dans la conception des zones de 
pivot a type d'hemisphere lisse sans aucune zone de recessus, 
autorisant un lavage optimise. Ce concept de « pivot ouvert » 
est mis en exergue dans plusieurs publications insistant sur le 
faible taux de complications thromboemboliques t 34 - 36 ] condui- 
sant certaines equipes t 37 l a proposer un traitement anticoagu- 
lant de plus faible intensite. 

La encore, la valve est disponible avec des collerettes 
variables. 

Prothese ON-X® (Medical Carbon Research, Austin, Etats- 
Unis). Elle a ete introduite en septembre 1996 (Fig. 12). A ce 
jour, plus de 30 000 protheses ont ete implantees dans le 
monde. 

La structure est composee de carbone pyrolytique pur, sans 
adjonction de particules de silicone, ce qui diminue l'epaisseur 
des structures, les forces de cisaillement et les resistances. Cette 
parfaite homogeneite structurelle devrait permettre de reduire 
les risques thromboemboliques. 

Les ailettes sont planes et s'ouvrent a 90°. L'orifice ventriculaire 
est tronque (ce qui permet de reduire les turbulences), la largeur 
de la valve est elevee (ce qui permet d'accelerer le flux au travers 
de cet orifice tronque). La collerette permet une implantation 
supra-annulaire (diametres disponibles de 19 a 25 mm). 
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Figure 12. Prothese ON-X® (A, B) 




Figure 13. Prothese Medtronic Advantage 



® 



Deux etudes recentes [38 ' 39] , dont une etude multicentrique 
large, retrouvent des taux tres faibles d'accidents thrombo- 
emboliques. 

Prothese Advantage® (Medtronic, Inc, Mineapolis, Mine- 
sota, Etats-Unis) (Fig. 13). Elle est implantee depuis 2000 en 
Europe et au Canada, toujours en attente d'agrement FDA. 

Elle possede un orifice interne plus large que pour les autres 
protheses a double ailette : la velocite du flux central est reduit. 

Elle possede deux ailettes plates (comme la valve de SJM) en 
carbone pyrolytique avec adjonction de graphite. 

Les pivots et charnieres sont en forme de « papillon » asyme- 
trique, situes en dehors de l'anneau. 

Les resultats preliminaries ^ font etat de bonnes performan- 
ces hemodynamiques, avec faible taux d'accidents thrombo- 
emboliques. 

Biomateriaux 

II faut distinguer les homogreffes, les autogreffes et les 
heterogreffes. Ce sont ces dernieres qui sont de tres loin les plus 
utilisees (99 % des remplacements valvulaires par biomateriaux) 
avec deux variantes actuelles : les bioprotheses avec armature et 
les bioprotheses sans armature [41] . 

Bioprotheses avec armature 

Caracteristiques generates 

Elles representent plus de 90 % des bioprotheses implantees. 
Elles sont globalement de deux types selon la nature du tissu 
utilise : porcines ou pericardiques. 

Bioprotheses porcines. Les bioprotheses implantees sont des 
valves de deuxieme generation avec optimisation de tous les 
procedes de preparation et de traitement (traitement par 
glutaraldehyde), fixation du tissu a basse pression (ou a pression 
nulle), armatures souples ou semi-flexibles, avec procedes 
adjuvants visant a limiter la calcification (cf. infra). 

Bioprotheses pericardiques. Elles sont realisees a partir du 
tissu pericardique du veau (quelques variantes actuellement avec 
un tissu equin en principe plus resistant). 



Caracteristiques des principales bioprotheses avec armature 
Elles sont resumees sur le Tableau 4. 

Bioprothese porcine de type Carpentier-Edwards Stan- 
dard® (Fig. 2A). Bioprothese de premiere generation, elle est 
implantee depuis 1975 sous les references 2625 (aortique) et 
6625 (mitrale) : 

• la preparation permet « d'effacer » la cuspide musculaire du 
pore (sigmoide coronaire droite) ; 

• l'armature (stent) est en Elgiloy® (alliage de cobalt et de 
chrome), le stent est flexible ; 

• l'anneau de suture est en silicone souple ; 

• stent et anneau sont recouverts d'un tissu en polytetrafluoro- 
ethylene (PTFE) tricote. 

Carpentier-Edwards Standard® est restee tres utilisee notam- 
ment aux Etats-Unis avant que la variante de deuxieme genera- 
tion n'ait obtenu l'agrement FDA t 42 - 44 !. 

Bioprothese porcine de Carpentier-Edwards Supra annu- 
laire® (CE-SAV®) (Fig. 14). Bioprothese de deuxieme generation, 
elle est implantee depuis 1981 (references : aortique 2650 et 
mitrale 6150), mais n'a obtenu l'agrement FDA qu'en 1996. 

Elle comporte par rapport au modele Standard® les evolutions 
technologiques suivantes : 

• fixation du tissu a basse pression (< 4 mmHg) ; 

• diminution de 30 % de la hauteur des montants du stent 
(semi-flexible) ; 

• modification du dessin de l'anneau de suture : son caractere 
festonne autorise une implantation supra-annulaire, et une 
hemodynamique optimisee [45] . 

CE-SAV® a subi quelques evolutions technologiques en 
1986 et en 1987 en raison de dechirures commissurales en 
position mitrale. 

De larges series ont ete publiees t 44 - 46 ] avec un recul excedent 
20 ans t 47 l. Ce modele reste une reference. 

Bioprotheses de Hancock® (Fig. 15). La bioprothese de 
premiere generation implantee depuis 1971, a ete modifiee avec 
remplacement de la sigmoide musculaire du pore selon une 
forme composite (Hancock Modified Orifice® valve). 

Elle a ensuite ete supplantee par le modele de Hancock II® 
(deuxieme generation) introduit depuis 1982. II associe : 

• l'effacement de la cuspide musculaire du pore ; 

• un stent bas profil en Delrin® ; 

• une fixation tissulaire a basse pression ; 

• un traitement antimineralisation par un agent de surface : le 
sodium dodecylsulfate (T6). 

La durabilite est la aussi bien etablie [48 ' 49] . 

Bioprothese Medtronic Mosaic® (Fig. 16). Introduite en 
1994, elle fait suite a la bioprothese Intact® (1987). 

Elle presente les avantages des bioprotheses de derniere 
generation ^ avec notamment : 

• une fixation par le glutaraldehyde a pression 0 ; 

• une armature (stent), semi-rigide a bas profil, recouvert de 
polyester ; 

• un anneau de suture festonne pour fixation supra-annulaire ; 
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Tableau 4. 

Caracteristiques des principales bioprotheses avec armature. 



Reference/Laboratoire 

(date de la commercialisation) 


Type 
(tissu) 


Fixation 


Armature 


Anneau de suture 


Traitement 
anticalcification 


Carpentier-Edwards 
Standard® (1975) 


Porcine 


Haute pression 


■pi • 1 (R) 

Elgiloy 


Intra-annulaire 




Carpentier-Edwards Supra 
annulaire® (1981) 


Porcine 


Basse pression 


Elgiloy ° 


Supra-annulaire 




Hanrnrk TT ® 

Medtronic (1982) 


Pnirinp 

1 U1C111C 




Dplrin ® 


Qi mra .annul ai rp 
O Lipid dllllLlldllC 


1 u 


Pnip™ f^aiir!" TiiHp A/fpHipal^ 

J-ilJlV, ^Odllll. J LlvlC IVlCvllwdiy 

(ex Biocor™) 


Pr»fpi n p 


PfPQ<:ir»Ti « m i n i m alp y> 


Pr»1^/m prp 


Rqc nTT»fll 

Intra- ou supra-annulaire 


s 

Pthannl (\ in 


A/fpHtmnir" A/fr»Qair" ® 
IVICU. Li wlllC IvlUodlC 

Medtronic (1994) 


Pnirinp 


Pi*pQQir^n O 


Dplrin ® 


Intra, nn Qiinra.anniilairp 


ADA 


Carpentier-Edwards 
Perimount® (1981) 


Pericardique 


Basse pression 


Elgiloy ® 


Supra-annulaire 




Carpentier-Edwards 
Perimount Magna® (2005) 


Pericardique 


Basse pression 


Elgiloy ® 


Supra-annulaire 




Synergy ® (Mitroflow®) Sorin (1984) 


Pericardique 


Pression 0 


Polyester (montage 
exterieur du pericarde) 


Intra- ou supra-annulaire 





AOA : acides aminees oleique. 




Figure 14. Bioprothese de Carpentier-Edwards modele SAV®. 




Figure 15. Bioprothese de Hancock®. 



un traitement anti-mineralisation par les acides aminees 
oleiques (AOA)-alpha qui se lient par capsulage (liaisons 




Figure 16. Bioprothese Medtronic Mosaic 



® 




Figure 17. Bioprothese SJM Epic 1 



covalentes) aux groupes d'aldehydes libres qui seraient 
impliques dans le processus de calcification t 51 ' 52 \ 
Les etudes de durability semblent prometteuses [53 ' 54] . 
Bioprothese Epic™ (Fig. 17). Distribute par le laboratoire 
SJM, cette valve est une valve variante de la valve Biocor™ 
fabriquee au Bresil et largement utilisee au cours des 20 dernie- 
res annees. La durability escomptee fait reference au modele 
Biocor™ t 55 !. 

II s'agit d'une bioprothese porcine dont la particularity par 
rapport a la Biocor™ vient de l'adjonction d'un traitement 
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Figure 18. Bioprothese Carpentier-Edwards Perimount Magna (A, B). 



anticalcification. Ce processus (linx technology) consiste en un 
pre-coating a l'ethanol du glutaraldehyde permettant la reduc- 
tion de la toxicite du glutaraldehyde, et la destruction a 99 % 
du cholesterol et a 94 % des phospholipides (selon des etudes 
animales), le glutaraldehyde, le calcium et les phospholipides 
jouant un role important dans les processus de calcifications l 56 \ 
II autorise en outre une reduction de l'apparition des lipides sur 
des etudes in vitro. 

Le stent est flexible avec une ligne de suture epousant la 
partie superieure du stent ; la collerette de suture permet sa 
fixation en position supra-annulaire. 

Bioprothese de Carpentier-Edwards Perimount® (CE-P®) 
(Fig. 2B). Cette bioprothese pericardique a ete introduite en 
clinique en 1981 et baptisee ulterieurement « Perimount ». 

Elle associe une fixation a basse pression du pericarde de 
veau, un decoupage des trois feuillets avec montage sans suture 
apparente (elles sont a l'interieur des montants metalliques), un 
stent flexible en Elgiloy® (comme la CE-SAV®). 

Les bons resultats en matiere d'hemodynamique t 57 ' 58 1 et 
surtout de durability t 59 - 61 ! ont rehabilite l'utilisation du 
pericarde pour la confection des protheses biologiques. 

Bioprothese de Carpentier-Edwards Perimount Magna® 
(Fig. 18). Cette variante de la bioprothese Perimount® introduite 
en 2003 permet une tres large optimisation de l'hemodynami- 
que dans les petits anneaux aortiques. 

Elle est concue pour un positionnement supra-annulaire vrai, 
optimise par un effacement total des structures sous-valvulaires. 

Constituee elle aussi en pericarde de veau, elle associe : 

• fixation a basse pression du pericarde dans le glutaraldehyde ; 

• decoupage des trois feuillets assujettis au stent sans que la 
ligne de suture n'apparaisse, permettant de reduire les 
evenements thromboemboliques ; 

• stent flexible en Elgiloy® (alliage de cobalt et de chrome) ; 

• collerette de suture plus petite que celle de la Perimount® 
permettant un positionnement supra-annulaire, une aug- 
mentation de la surface effective, un moindre encombrement 
dans les petits anneaux et une meilleure performance 
hemodynamique. 

Certains auteurs considerent les performances hemodynami- 
ques semblables a celles des valves sans armature [62] . Plusieurs 
etudes comparatives recentes lui donnent l'avantage hemodyna- 
mique par rapport aux bioprotheses stentees de references [63 ' 64] . 

Elle n'est implantee en France que depuis 2005. Une variante, 
avec stent de moindre hauteur est disponible depuis 2008 
(Magna® « ease »). 

Bioprothese Mitroflow® (Sorin group Inc, Mitroflow® 
division, Vancouver, Canada) (Fig. 19). Distribute par le 
laboratoire Sorin elle a ete introduite en 1982. Elle est consti- 
tuee d'une seule piece du pericarde. Le modele initial (modele 
11) a ete modifie en 1991 avec inversion du tissu de Dacron® 
de couverture (modele 12). 

Elle est constituee d'une piece unique de pericarde bovin 
traite par glutaraldehyde a basse pression. La piece de pericarde 
est montee sur l'exterieur d'un stent en Delrin®, support 
flexible, recouvert de Dacron® et delimite les trois feuillets, le 
pericarde etant suture le long de l'armature. Cette disposition 
assure une ouverture orificielle optimisee. 




Figure 19. Bioprothese Mitroflow®. 



La collerette de suture est reduite et etroite. La faiblesse 
d'encombrement du stent permet d'implanter Mitroflow® dans 
les petits anneaux tout en assurant une bonne hemodynami- 
que, ce qui lui attribue une place interessante dans les culots 
etroits et calcifies du sujet age [65] . 

Cette valve semble avoir une bonne durability [66 ' 67] . 

De nombreux autres modeles de bioprotheses pourraient 
encore etre decrits. Certains ont ete retires du marche pour des 
problemes (avant tout) de deterioration prematuree, qu'il 
s'agisse de bioprotheses porcines (Angell-Shirley, Liotta, Vessex, 
Xenomedica, X-Cell) ou pericardiques (Ionescu-Shiley, Vascor, 
Bioflow, valve de Gabbay Monocusp). 

D'autres ont une diffusion moins importante ou limitee 
(Amerique du Sud notamment), comme les bioprotheses Labcor. 

Bioprotheses sans armature (« stentless ») 

Destinees quasi exclusivement a l'orifice aortique, les biopro- 
theses sans armature presentent l'avantage theorique d'une 
meilleure hemodynamique du fait de la suppression de 
l'encombrement par le stent, et du fait de la conservation de la 
dynamique du culot aortique. 

Les techniques d'implantation relevent de plusieurs procedes 
(Fig. 20) : la mise en place des bioprotheses stentless est, 
contrairement aux bioprotheses avec armature, « operateur- 
dependante », avec plusieurs variantes techniques largement 
decrites t 68 - 7 °]. 

Techniques d'implantation 

Technique sous-coronaire (freehand). Technique de base 
derivee de la technique d'implantation decrite pour les « homo- 
greffes libres », elle consiste a suturer la bioprotheses par deux 
lignes de suture : ligne inferieure situee au niveau du plan de 
l'anneau aortique, ligne superieure situee dans les sinus de 
Valsalva, circonscrivant les orifices coronariens. 

Les difficultes potentielles sont liees au choix du bon diame- 
tre valvulaire (toute distorsion ou imperfection pouvant etre a 
l'origine de fuites valvulaires), a la necessite d'une bonne 
adequation des diametres aortiques et sinotubulaire (le culot 
aortique devenant le support de la bioprothese), enfin aux 
difficultes des sutures en cas de bicuspidie et surtout de culots 
aortiques calcifies (sujet ages) et/ou de petit diametre, circons- 
tances ou l'interet hemodynamique serait cependant le plus 
evident. 

Technique du remplacement associe du culot aortique 
(root replacement). Cette technique peut etre appliquee lorsque 
la technique precedente est impossible ou aleatoire. II s'agit 
alors du remplacement en bloc de la valve aortique et de la 
partie initiale de l'aorte ascendante, avec reimplantation des 
arteres coronaires. 

L'inconvenient majeur est done de transformer la chirurgie 
d'une seule valve, en une chirurgie de la valve, de l'aorte 
ascendante et des ostias coronariens. 

Technique d'inclusion (root inclusion). Cette variante 
preconisee par Huysmans n'a ete que peu utilisee : elle consiste 
a suturer la valve et la partie adjacente de l'aorte porcine a 
l'interieur du culot aortique du patient. 
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Figure 20. Techniques d'implantation des bioprotheses sans armature. 

A. Sous-coronaire (freehand). 

B. Remplacement du culot aortique (root). 

C. Inclusion (non usite). 





Tableau 5. 

Caracteristiques des principals bioprotheses sans armature. 



Type (firme) 



Type/tissu 



Date d'introduction Fixation tissulaire Support de suture 



Traitement anticalcification 



Prima I® II®, +® 
(Edwards) 

Freestyle® 
(Medtronic) 

Bravo® 
(Cryolite) 

Toronto® 

(Saint Jude Medical) 

Solo® 
(Sorin) 



Porcine 



Porcine 



Porcine 



Porcine 



Pericardique 



1992 



1992 



1991 



1988 



2004 



Basse pression 



Pression 0 



Basse pression 



Basse pression 



Basse pression 



Piece de Dacron® 



Renforcement polyester 



Polysorbate 80 



AOA 



Lame externe de Dacron 



® 



0 



AOA : acides aminees oleiques. 



Deux inconvenients sont majeurs : rencombrement dans la 
voie d'ejection aortique (avec perte immediate des avantages 
hemodynamiques potentiels) et le risque d'alteration a distance, 
a la fois du tissu valvulaire et du tissu aortique. 

Les bioprotheses sans armature actuellement disponibles sont 
presque toutes des heterogreffes porcines (hormis la valve Sorin 
Solo®), traitees par le glutaraldehyde. Le conditionnement 
tissulaire est comparable a celui des bioprotheses avec armature. 

Les evaluations a long terme restent necessaires pour ces 
materiaux qui - s'ils peuvent ressembler a des homogreffes 
- n'en restent pas moins des heterogreffes avec les memes aleas 
de durability, etc. en ajoutant des difficultes chirurgicales 
potentielles a ces reinterventions (calcifications du tissu 
valvulaire, mais aussi du tissu aortique adjoint, etc.). 

Caracteristiques des principaux modeles de bioprotheses sans 
armature (Tableau 5) 

Stentless bravo 3000® (Fig. 21). Dessinee par O'Brien, elle est 
distribute par le laboratoire Cryolife. II s'agit d'une valve 
porcine composite construite a partir de trois sigmoides non 
coronaires, fixees au glutaraldehyde a pression 0. 



Cette valve ne comporte pas de sigmoide musculaire, ni 
aucun tissu de renforcement. 

Son insertion ne necessite qu'une seule ligne de suture. Elle 
est essentiellement implantee par deux equipes : Hvass, 
Paris O'Brien, Brisbane f 12 l. 

Toronto SPV® (Fig. 22). Developpee sous l'impulsion de 
Tirone David [68] , elle est fabriquee et distribute par le labora- 
toire SJM. Toute la surface externe de la valve est recouverte par 
une fine lame de Dacron® de renforcement. Une variante 
« culot aortique » est disponible. 

L'interet hemodynamique de ces valves a ete demontre l ?2 \ 

Bioprothese Edwards Prima® (Fig. 23). Developpee par le 
laboratoire Edwards, elle reste disponible dans sa version 2 
(Prima plus®). Elle autorise plusieurs options d'implantation l 69 \ 
Une piece de Dacron® renforce le sinus coronarien droit 
(correspondant a la cuspide musculaire de la valve porcine). 

Bioprothese Freestyle® (Medtronic) (Fig. 24). Developpee par 
le laboratoire Medtronic, elle est conditionnee comme la 
precedente, la presentation autorisant plusieurs techniques 
d'implantation t 7r L L'interet hemodynamique a la aussi ete 
etudie [73] , notamment dans les conditions d'exercice [74] . 
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Figure 21. Stentless Bravo . 




Figure 22. Toronto SPV®. 



Elle est fixee par le glutaraldehyde a pression 0 et beneficie 
du traitement anticalcification par les AAO-alpha ; comme les 
bioprotheses avec armature du meme laboratoire (Medtronic 
Mosaic). La aussi une piece de Dacron® renforce la sigmoide 
musculaire de la valve porcine. 

Bioprothese Sorin Solo® (Fig. 25). Developpee par le labora- 
toire Sorin, elle est constitute par du tissu pericardique de veau. 
Son implantation ne necessite qu'une seule ligne de suture. 
L'hemodynamique semble excellente [75] . 



V 

A retenir 



Les valves stentless n'ont pas en 1 5 ans reussi a supplanter 
les valves stentees. Les techniques d'implantation ne sont 
pas standardises ^ 69 > 70 \ elles ne representent pas une 
classe homogene i ?2 \ 

Les evolutions actuelles se focalisent sur la confection de 
valves a stents souples ou de valves sans stent plus faciles a 
implanter de facon fiable et reproductible (valves « a 
suspension com missu rale »). 




Figure 23. Edwards Prima (avec illustration des trois decoupes possi- 
bles) (A a C). 



Bioprotheses sans armature de nouvelle generation dites 
« a stent souple et/ou a suspension commissurale » 

Elles sont developpees dans le but d'allier l'amelioration 
hemodynamique obtenue par les valves sans stent, tout en 
conservant une grande facilite d'implantation. 

Trois modeles font actuellement l'objet d'etudes d'evaluation 
(evaluation FDA en cours de realisation) : 
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Figure 24. Medtronic Freestyle . 




Figure 25. Sorin Solo . 




Figure 26. Valve de Shelheigh®. 



• la valve Stentless Shelheigh (Fig. 26) comporte une armature 
souple ; elle est en composite (porcine et pericardique) ; un 
tube valvule est disponible ; 

• la valve 3F Therapeutics® (Lake Forest, CA) : il s'agit d'une 
valve en pericarde equin, dont l'anneau du suture est parti- 
culierement reduit, et dont les commissures superieures 
doivent etre fixees separement sur le culot aortique (Fig. 2C). 
L'implantation en clinique a debute en octobre 2001, l'agre- 

ment FDA est en cours d'obtention. 
La technologie de la 3F® associe : 



• trois feuillets equivalents de pericarde equin (traites par 
glutaraldehyde a basse pression), fixes par trois lignes de 
suture formant une structure tubulaire ; 

• trois pastilles placees a l'extremite superoexterne des lignes 
des sutures permettant leur fixation a la pointe des triangles 
intercommissuraux au niveau de la jonction sinotubulaire. 
Les resultats des differentes etudes cliniques montrent une 

bonne hemodynamique avec des gradients moyens transvalvu- 
laires et une surface effective satisfaisante t 76 - 78 ]. 

Des variantes de cette valve sont en cours d'etude (3F 
Enable™, concue pour une implantation sans suture dans 
raorte). 

Autres substituts valvulaires biologiques 
(en dehors de protheses) 

lis sortent du cadre de cet article. Cependant, ces biomate- 
riaux doivent etre integres dans les criteres de choix d'un 
materiau de substitut valvulaire (cf. infra). 

Homogreffes 

Les homogreffes valvulaires ont ete utilisees successivement 
par Donald Ross des 1962 B. Barrat-Boyes en 1964 ^ puis 
Angell [79] , et O'Brien t 80 !. Les qualites theoriques sont les 
suivantes [81] : valve humaine dont le fonctionnement est en 
theorie hemodynamiquement parfait. En fait, leur utilisation est 
restee limitee par la difficulty d'obtention de ces homogreffes 
(prelevement humain). Seules certaines equipes, notamment 
celle de O'Brien t 82 l ont largement developpe l'utilisation des 
homogreffes (cryopreservees). 

L'utilisation est largement limitee par les possibilites de 
prelevement. Les prelevements sur le cadavre sont interdits en 
France. La seule source d'homogreffe est done liee a la trans- 
plantation cardiaque. Les cceurs non retenus pour la transplan- 
tation peuvent etre preleves pour l'utilisation des valves. Les 
cceurs explantes lors de la transplantation peuvent eux aussi 
etre utilises au strict point de vue valvulaire (le transplants 
devenant donneur lui-meme). 

Le traitement doit etre effectue dans des banques de tissus : 
analyse des valves, detection de toutes les anomalies (zones 
d'atherome, fenestration), consignation de toutes les donnees 
morphologiques, puis de sterilisation et conservation t 83 l 
(cryopreservation par l'azote liquide). 

Leur utilisation est en pratique limitee a l'orifice aortique. Les 
alternatives sont les memes que pour les heterogreffes stentless : 
soit remplacement de l'ensemble du culot aortique (full root), 
soit implantation sous-coronaire (freehand). Les tissus de 
l'homogreffe sont plus souples que les tissus des heterogreffes 
stentless, ce qui facilite l'implantation et ce d'autant que 
l'homogreffe peut se trouver inversee dans la voie d'ejection 
ventriculaire gauche pour confection de la suture sur l'anneau 
aortique t 79 - 81 ]. 

Si les homogreffes peuvent aussi etre utilisees pour les 
remplacements mitraux et/ou tricuspidiens, ces techniques ne 
sont pas codifiees, les series sont extremement limitees et les 
resultats aleatoires. 

Leur durabilite consideree initialement comme potentielle- 
ment excellente meme chez le sujet jeune [79 ' 82] est en fait assez 
voisine de celle des heterogreffes actuelles [84] . Leur indication, 
hormis pour quelques equipes [85] , reste tres marginale, avec une 
option preferentielle pour les cas d'endocardites avec destruc- 
tion des structures de voisinage. 

Autogreffes : l'intervention de Ross (Fig. 27) 

En 1967, Donald Ross t 86 l realisa pour la premiere fois une 
autotransplantation de la valve pulmonaire en position aorti- 
que. La base theorique retenue etait un pari : durabilite escomp- 
tee meilleure pour une valve autologue et totalement viable. 
Cette technique ne s'est developpee qu'apres 1980, sous 
l'impulsion de Elkins t 87 l et de Kouchoukos t 81 l aux Etats-Unis, 
puis dans d'autres centres europeens en raison des resultats 
satisfaisants rapportes par Donald Ross avec plus de 20 ans de 
recul [88] . 
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Figure 27. Principe de I'operation de Ross 



La chirurgie est beaucoup plus complexe qu'un simple 
remplacement valvulaire. II est necessaire de prelever l'auto- 
greffe pulmonaire, d'implanter l'autogreffe pulmonaire sur la 
voie aortique en culot (avec reimplantation des coronaires) et 
ensuite de reconstruire la voie pulmonaire le plus souvent par 
une homogreffe (parfois par une bioprothese, sans armature). 

La technique a ete developpee essentiellement chez l'enfant 
(le grand interet est d'autoriser une croissance du culot aortique 
mis en place), ou comme alternative chez l'adulte jeune dans 
certaines equipes, et pour des indications bien ciblees [89] . 

■ Biotechnologie - performances 
valvulaires hydraulique, 
hemodynamique, resistance 
des materiaux 

Les qualites requises pour tout materiau de substitut valvu- 
laire sont la performance hemodynamique, la faible thrombo- 
genicite, la durability du materiau et le faible risque de greffe 
bacterienne. 

Si les etudes in vivo (et un long suivi) permettent seules de 
repondre aux dernieres qualites enumerees, la performance de la 
valve peut etre evaluee in vitro, puis bien sur in vivo (imme- 
diatement apres implantation), par les diverses methodes 
d'echodoppler (au repos, ou a l'effort). 

Hemodynamique valvulaire 

La dynamique du flux transvalvulaire doit etre constante, 
laminaire, et ne pas provoquer l'alteration des composants du 
sang qui la traversent. Les facteurs qui affectent l'hemodynami- 
que sont les resistances a l'ecoulement (design de la valve), la 
rigidite des materiaux, et le rapport entre l'orifice de la valve et 
celui de l'anneau sur lequel elle est implantee. 

Tous les composants valvulaires interviennent dans ces 
limitations : l'anneau de la valve, l'armature, le mecanisme 
d'ouverture occlusion d'une prothese mecanique, la collerette de 
suture. 

Methodes d'etude in vitro 

Sur bancs d'essai, elles se font sur des simulateurs a debit 
variable, se referant aux definitions suivantes : 

• surface anatomique de l'anneau du patient ; 

• surface geometrique orificielle de la valve (d'apres le diametre 
interne donne par les fabricants) ; 

• gradients : calcules au Doppler a partir de vitesses de jet au 
niveau de la valve (gradient maximal) ou de la courbe 
spectrale des vitesses (gradient moyen) ; 

• surface orificielle effective (effective orifice area), mesuree par 
l'equation de continuite a partir des gradients, en eliminant 
la part du debit. 




Figure 28. Principales caracteristiques des flux des protheses mecani- 
ques (d'apres [90] ). 



Parmi les travaux, ceux de Yoganathan t 90 ! et la synthese 
rapportee par Bodnar t 91 l concernent le profil de vitesse 
(Fig. 28) : 

• le flux transvalvulaire s'est ameliore avec revolution des 
materiaux, le flux au travers d'une valve de Starr (dont la bille 
est centrale) se repartit symetriquement tout a l'entour de la 
bille, atteignant une vitesse elevee (flux turbulent et forces de 
cisaillement elevees) ; 

• pour les protheses a disque, le flux est divise en deux jets de 
haute vitesse correspondant aux deux orifices. La vitesse la 
plus elevee est observee a travers l'orifice le plus large. La 
zone separant les deux jets est le siege d'une stagnation 
(reduite pour la valve Medtronic Hall®) ; 

• pour les valves a ailettes, le flux se repartit en trois chenaux, 
correspondant aux trois orifices : le flux dans le chenal 
central est plus eleve sur les protheses Sorin que pour la 
prothese SJM. 

Parmi les travaux portant sur des comparaisons de protheses 
mecaniques, citons : 

• l'etude de Fisher t 92 l effectuee in vitro comparant six valves a 
double ailette : elle attire l'attention sur le fait que les 
diametres externes mesures variaient considerablement pour 
une taille 19 annoncee (de 19,8 a 21,8 mm) ; 

• le travail de Bottio [93] comparant cinq modeles de prothese 
a double ailette qui peuvent etre reellement implantees dans 
un diametre utile de 21 mm : cette etude a ete menee pour 
des chiffres de debits cardiaques de 2, 3, 5 et 7 litres/mm ; les 
protheses SJM Regent® et Bicarbon™ (modele Slimline™) ont 
montre des performances superieures aux trois autres valves 
testees (ATS™, Carbomedics®, et ON-X®). 

Pour les bioprotheses : 

• les gradients observes etaient tres eleves avec les premiers 
modeles de bioprotheses porcines du fait de stents encom- 
brants et en raison de l'existence chez le pore d'une cuspide 
musculaire (cuspide coronaire droite) s'ouvrant incomplete- 
ment. Le remplacement de cette cuspide musculaire de la 
valve de pore native par une cuspide non musculaire prelevee 
sur un autre orifice a permis de realiser des valves composites 
(Hancock MO®, Stentless Bravo®) ; des techniques « d'efface- 
ment » ont aussi ete developpees (CE-SAV®) ; 

• les gradients sont (a diametre valvulaire egal) plus faibles 
pour les bioprotheses stentees pericardiques de derniere 
generation (Carpentier Perimount®) que pour les bioprotheses 
porcines (Carpentier porcine, Hancock®, etc.) selon l'etude in 
vitro de Marquez t 94 l (Tableau 6) ; 

• les concepts actuels de bioprothese ont permis de realiser de 
nouveaux stents moins encombrants et plus souples. Les 
modeles actuellement proposes pour une implantation supra- 
annulaire permettent d'optimiser la surface de l'orifice : 
modele Perimount Magna® notamment [62] : e'est aussi 
l'objectif des bioprotheses sans armature. 

Methodes d'etude in vivo 

Les etudes in vivo sont preponderantes dans revaluation de 
ces materiaux en raison notamment du role joue par la dyna- 
mique du culot aortique t 79 - 81 !. 
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Tableau 6. 

Performance des protheses in vitro selon Marquez t 94 \ 



Modele 



Diametre valvulaire (mm) 



19 



21 



23 



25 



27 



29 



Biocor™ (porcine) 
Hancock II® (porcine) 
Medtronic Mosaic® (porcine) 
Carpentier-Edwards Supra annulaire® (porcine) 
Mitroflow® (pericardique) 
Carpentier-Edwards Perimount® (pericardique) 



1,02 
1,06 
1,18 
1,22 



1,20 
1,13 
1,40 

1,82 



1,19 
1,25 
1,56 
1,46 

1,96 



1,57 
1,49 
1,50 
1,52 
1,94 
2,12 



1,52 
1,97 
1,88 

2,38 



1,83 
2,22 
2,18 

2,66 



Tableau 7. 

Performance des protheses in vivo (valves porcines et pericardiques). 



Modele References Diametre valvulaire (mm) 







19 


21 


23 


25 


Medtronic Mosaic® (porcine) 


Eichinger t 101 ! 


1,20 


1,30 


1,50 


1,80 




Corbibneau t 50 ! 


NA 


1,52 


1,53 


1,66 




Seitelberg t 96 l 


NA 


1,40 


1,70 


1,80 


Carpentier-Edwards Perimount® (pericardique) 


Frater [102] 


1,30 


1,50 


1,60 


1,80 




Aupart t 57 l 


1,08 


1,30 


1,40 


1,50 




Seitelberg t 96 l 


1,30 


1,40 


1,70 


1,80 




Eichinger t 101 ] 




1,44 


1,94 





Surface aortique effective en cm 2 ; NA : non applicable. 



Les performances valvulaires sont appreciees par l'echocar- 
diographie, l'echodoppler avec plus recemment le developpe- 
ment d'echodoppler a 1' effort. Des travaux tres importants ont 
ete effectues par Pibarot et Dumesnil l gs \ 

Globalement, le probleme des gradients a travers les protheses 
se pose avant tout pour les petits diametres, et plus pour les 
biomateriaux avec armature (valve stentee) que pour les 
protheses mecaniques ou les valves sans stent. De plus, tous les 
auteurs insistent sur les difficultes de comparaison ^ 96 > 97 1 entre 
les diverses protheses. Si Ton s'en tient aux seuls diametres 
externes donnes pour reference par les laboratoires fournisseurs, 
il faudrait se baser sur le diametre interne reel, anatomique, 
mesure sur le patient, en sachant que beaucoup d'utilisateurs 
ont developpe le concept de positionnement supra-annulaire, et 
rargument de facilite du surdimensionnement pour les biopro- 
theses sans stent. L'interpretation des chiffres doit done se 
passer sur des referentiels comparables [97 ' 98] , et non pas sur la 
taille nominale references pour la prothese comme dans le 
travail de Bottio t 93 l. 

L'etude clinique randomisee de Fiore [99] comparant des 
valves a double ailette (SJM Standard®) et des valves a mono- 
disque (Medtronic Hall®) de petit diametre (19 a 21 mm) 
montrait que les valves a disque pivotant pouvaient apporter 
des resultats hemodynamiques et cliniques comparables tant au 
repos qu'a l'effort (echocardiographie de stress). 

Pour les bioprotheses avec stents de derniere generation 
comme l'avait souligne Mc Donald [100] , les resultats semblent 
assez voisins pour tous les modeles des categories porcine ou 
pericardique (Tableau 7). Actuellement, une evolution significa- 
tive est notee avec la mise au point de stents moins encom- 
brants l 62 \ L'hemodynamique est meilleure ^ pour les 
bioprotheses sans stent (Tableau 8), et leurs variantes de 
derniere generation t 74 - 76 !. 

Ces resultats sont cependant a replacer dans leur contexte. 
Globalement pour evaluer les valves, il convient de mesurer le 
diametre aortique reel du malade qui sert de reference (bougie 
de Hegar, etc.), les performances valvulaires au repos mais aussi 
a l'effort, en tenant compte de toutes les caracteristiques du 
materiau implante (reference exacte, type de collerette), et des 
techniques chirurgicales mises en place, les resultats etant loin 
d'etre aussi demonstratifs en toute circonstance [98] . 

L'index de permeabilite (IP) est peut etre une approche a 
rehabiliter. Des 1986, Otto [103] est le premier a utiliser 1TP pour 
estimer la severite des retrecissements aortiques, puis le degre de 



Tableau 8. 

Bioprothese stentless Freestyle®. 



Diametre valvulaire Kappeten t 97 l Akar 424 bioprotheses 

(mm) (Etude cooperative stentless (Freestyle® 221) 

280 RVA) 



19 




13,8 + 3,1 t 15 l 


21 


7,7 + 4.3 


11,2 + 3,3 [51] 


23 


5,9 + 3,7 


10,2 + 4,3 t 64 ] 


25 


4,3 + 2,6 


8,7 + 2,7 t 59 l 


27 


5,3 + 3,6 


13,8 + 3,1 t 15 ] 



Gradients transvalvulaires en Hg ; RVA : remplacement valvulaire aortique. 



stenose des protheses implantees. L'index de permeabilite 
fonctionnel (IPf) est le rapport entre la surface effective de 
l'orifice (effective orifice area [EOA]) et la surface anatomique de 
l'orifice (anatomic orifice area [AOA]), sachant que l'AOA est le 
fruit du simple calcul 7i(D/2) 2 , ou D est le diametre de la valve. 
Ce rapport de deux surfaces facile a mesurer, est independant 
des conditions de charge et de debit du ventricule gauche. Un 
IP inferieur a 30 % correspond a une surface inferieure a 1 cm 2 . 

Probleme des petits anneaux aortiques 

Le patient prostheticmismatch (PPM) est un concept de Rahim- 
toola [104] defini en 1978 par l'implantation d'une prothese trop 
petite par rapport a la taille du patient avec pour consequence 
la persistance de gradients anormalement eleves en 
postoperatoire. 

Cette disproportion patient-prothese (DPP) releve de deux 
types de facteurs. Les facteurs inherents au patient avec anneau 
valvulaire plus petit que la normale, notamment en raison de 
processus pathologique sous-jacent (rigidite du culot, coulee 
calcaire), et de l'encombrement par la structure prothetique. A 
la suite des travaux de Rahimtoola t 104 !, Pibarot t 96 l et Dumes- 
nil t 105 !, la DPP a ete definie en trois categories en fonction de 
la surface effective indexee de l'orifice aortique IEOA (index 
effective orifice area), exprimee en cm 2 /m 2 de surface corporelle. 
Ainsi, au repos la DPP est dite severe si la surface effective 
indexee est inferieure a 0,65 cm 2 /m 2 , moderee entre 0,65 et 
0,85 cm 2 /m 2 , ou absente si la surface indexee est superieure a 
0,85 cm 2 /m 2 . Cette DPP est interessante a considerer au repos 
mais aussi a l'effort, et a pu etre etudiee en fonction du type de 
prothese mis en place [101] . 
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Figure 29. Encombrement valvulaire : aire geometrique et surface orificielle effective (d'apres [95] ). a : diametre interne ; b : diametre externe ; en orange : 
EOA (effective orifice area) surfaces effectives. 

A. Bioprothese. 

B. Valve mecanique. 



Sur la Figure 29 sont bien represented ces facteurs d'encom- 
brement valvulaire, avec difference entre l'aire valvulaire 
geometrique et l'aire valvulaire effective, a priori plus impor- 
tante pour les bioprotheses avec armature que pour les prothe- 
ses mecaniques. 

Les consequences de ce PPM en clinique ont fait l'objet de 
nombreuses publications recentes concernant la survie apres 
remplacement valvulaire : Blackstone [106] , Pibarot [96] , Botdzen- 
hardt l 107 \ Blais et Dumesnil t 108 !. II apparait qu'en cas de PPM 
severe, la mortalite perioperatoire pourrait etre significativement 
accrue notamment chez les patients a mauvaise fonction 
ventriculaire gauche [109] . 

Resistance des materiaux - durabilite 

De facon caricaturale, l'information vehiculee a souvent ete 
reduite a presenter la bioprothese comme ayant une duree de 
vie de 10 ans et a accorder a la valve mecanique l'eternite. La 
realite est plus nuancee. 

Durabilite des protheses mecaniques 

Les materiaux intervenant dans la composition d'une valve 
possedent des caracteristiques physiques differentes dont la 
complementarite doit etre recherchee. Des materiaux syntheti- 
ques (silicone, Teflon®, polyester) ont des performances remar- 
quables pour des utilisations precises : notamment la collerette 
de suture. Les alliages et metaux legers (acier titane, titanium) 
sont tres resistants a l'usure. 

Le carbone pyrolytique, utilise pour la quasi-totalite des 
valves actuellement, a une duree de vie estimee superieure a 
100 ans. Son taux d'usure clinique est infini, comparativement 
aux methodes de stress accelere utilisees pour tester le materiau. 
Son application aux valves est attribute a Bokros [10] qui a 
utilise le brevet depose par Carbomedics® pour la technologie 
du carbone pyrolytique, et ce pour plus de 12 millions de valves 
implantees a ce jour. 

Des deteriorations « non liees directement aux materiaux » 
ont cependant ete rapportees, compte tenu de defauts de 



fabrication, de manutention, de conditionnement ou de 
conception de certaines protheses. Sur les valves actuelles, quel 
que soit le materiau (meme le plus resistant comme le carbone 
pyrolytique), les charnieres et les pivots des valves restent des 
zones a risque. Dans l'histoire des valves, les principales 
deteriorations structurelles ont ete notees : 

• pour les valves a bille : maladie de la bille (celle-ci s'impre- 
gnant de lipides et se fragilisant), deshabillage des cages 
recouvertes de tissu : valves de Starr (series 3000) et valves de 
Braunwald-Cutter ; 

• usure de disques pivotants ou oscillants en Delrin® (premier 
modele de valve Bjork-Shiley, valve de Beall, Starr a cage et a 
disque), surtout rupture de zone de fragilite au niveau de 
points de soudure, probleme note notamment avec la valve 
de Bjork-Shiley ^ 21 1 ; 

• rupture d'ailettes de valve de bileaflet survenues pour le 
modele Duromedics™, et pour seulement 10 cas rapportes 
dans la litterature pour la prothese SJM (aucun cas depuis 
1991) ; 

• problemes de cavitation, et problemes de cracks sur les valves 
en carbone pyrolytique, demontres par Ritchie [110] et rappor- 
tes au design de la valve. 

II n'en reste pas moins vrai que les protheses mecaniques 
actuelles ne posent en pratique plus de probleme concernant la 
durabilite du biomateriau. Les dysfonctions de protheses 
mecaniques observees actuellement sont le fait de problemes 
thrombotiques ou lies a un developpement de panus limitant le 
jeu des mecanismes d'ouverture et d'occlusion (dysfonctions 
non structurelles). Rappelons aussi le probleme lie a l'introduc- 
tion d'argent dans les collerettes de suture (modele SJM, 
Silzone® ^ 24 1). 

Alteration des bioprotheses 

Alea majeur des bioprotheses, elle survient selon deux 
modalites differentes plus ou moins associees [7 ' 11] : la calcifica- 
tion tissulaire et la dechirure. Ce point est aborde dans la partie 
Resultat a long terme des remplacements valvulaires. Cependant, les 
etudes in vitro sur banc d'essai et les travaux experimentaux 
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doivent etre resumes, ceux-ci s'attachant a reduire le stress 
mecanique, a ameliorer la fixation du tissu valvulaire et a 
prevenir la calcification. 

Stress mecanique 

Des etudes sur banc d'essai ont permis d'experimenter de 
facon acceleree la survenue de deteriorations liees aux contrain- 
tes mecaniques. La mise au point de stents flexibles (Elgiloy® 
par exemple, pour la bioprothese de Carpentier Edwards) ont 
permis de reduire les contraintes notamment dans les zones 
commissurales et d'ameliorer la dynamique du culot aortique. 
La flexibilite de l'armature diminuerait le choc en charge de 
fermeture valvulaire (qui s'effectue en pression diastolique pour 
la position aortique, en pression systolique ventriculaire pour la 
position mitrale), le stent absorbant une partie de l'energie de 
fermeture. 

Pour toutes les bioprotheses avec armature, la zone de stress 
maximale est situee tres haut, a proximite des zones commissu- 
rales t 41 l. Les dechirures tissulaires sous-tendues par des ruptures 
du tissu collagene surviennent principalement, dans cette zone. 
Dans cette zone se fixe aussi de facon preferentielle le calcaire. 

Le traumatisme du tissu valvulaire sur le tissu de recouvre- 
ment du bord de l'armature (en ouverture valvulaire) a aussi pu 
etre responsable d'une alteration prematuree du tissu des 
cuspides sur la surface de contact. La conception du montage 
du tissu pericardique sur l'armature parait tres originale pour la 
bioprothese pericardique Perimount® (cf. supra), ce qui limite 
les possibilites d'abrasion du tissu des cuspides le long du 
support metallique. 

Fixation du tissu valvulaire 

II a ete prouve que les modifications de morphologie des 
fibres de collagene constituees par la fixation sous pression des 
valves pouvaient reduire la resistance a long terme des 
bioprotheses. 

Pour la deuxieme generation des bioprotheses, les techniques 
de fixation a basse pression se sont generalisees, avec mise au 
point de methodes de fixation a pression nulle [53] ce qui 
permet de garder intacte la morphologie naturelle des feuillets, 
comme en temoignent les etudes histologiques, la texture du 
collagene restant identique a celle d'une valve aortique fraiche- 
ment traitee. 

Processus de calcification 

Le mecanisme de la calcification apparait chimique avec role 
des aminoacides fixant le calcium (notamment acide 
gammacarboxyglutamique) . 

De nombreuses approches biochimiques ont ete proposees 
afin de la prevenir : fixation covalente d'aminophosphate sur le 
glutaraldehyde residuel du tissu pericardique, utilisation d'un 
agent tensioactif (polysorbate t 80 !) pour la bioprothese de 
Carpentier Edwards utilisation d'un agent de surface (bleu 
de toluidine pour la valve Intact®), et plus recemment utilisa- 
tion des AOA-alpha qui se lient (liaison covalente par capsulage) 
aux groupes d'aldehydes [51 > 52] . Enfin, certains processus sont 
en cours de developpement (pour exemple le no react associant 
glutaraldehyde et heparine, utilise pour la valve de Shelheigh®), 
et a valider par l'epreuve du temps. 

■ Resultats a long terme 

des remplacements valvulaires 

Les resultats immediats de la chirurgie valvulaire dependent 
des techniques utilisees f 111 ^ et surtout de l'indication t 112 l : 
terrain, comorbidites, gestes associees au remplacement valvu- 
laire. II ne sont done pas envisages ici ; le risque des remplace- 
ments valvulaires actuel etant bien etabli par les grands registres 
de suivi, notamment le registre de la Society of Thoracic 
Surgeon (STS) t 113 !. Les scores de risque preoperatoires, tres 
nombreux t 112 l se referent le plus souvent a l'European System 
for Cardiac Operative Risk Evaluation (Euroscore) t 114 ^ tres utile 
pour chiffrer globalement le risque a l'etape preoperatoire. 

Nous envisageons ici les problemes de methodologie generale 
visant a etudier les complications a long terme des protheses, et 



a chiffrer notamment les risques majeurs : risques thromboem- 
boliques des protheses mecaniques (et le risque associe hemor- 
ragique du traitement anticoagulant) et le probleme des 
deteriorations structurelles des bioprotheses. 

Methodologie generale - « Guidelines » 

Criteres d'Edmunds r 115 116 ^ 

Parmi les tres nombreuses publications concernant les 
resultats a long terme des remplacements valvulaires, il apparait 
fondamental de ne retenir que les publications qui se confer- 
ment au Guidelines for reporting morbidity and mortality after 
cardiac valve operations. Les definitions et recommandations ont 
fait l'objet d'une premiere publication par Edmunds en 
1988 t 115 \ a la suite des travaux conjoints des deux principales 
societes savantes americaines, l'American Association for 
Thoracic and cardiovascular Surgery (AATS) et la STS, ainsi que 
la Societe europeenne de chirurgie cardiovasculaire (EACTS). 

Ces criteres ont ete modifies (mise a jour et clarification) et 
publies en 1996 par Edmunds [116] sous l'egide de ces trois 
societes (AATS, STS, EACTS). Les differences concernent l'indi- 
vidualisation des accidents de thrombose valvulaire (distincts 
des accidents d'embolie) et des accidents hemorragiques, decrits 
par eux-memes (alors que dans les criteres precedents il etait fait 
etat des accidents hemorragiques lies aux anticoagulants) : les 
accidents hemorragiques sont done imputes a la prothese 
independamment des traitements anticoagulant ou antiagregant 
presents. Soulignons dans ce cadre le cote penalisant pour la 
prothese valvulaire de la comptabilisation de tous les accidents 
emboliques (dont le point de depart est souvent independant de 
la prothese : oreillette gauche ectasique, plaque atheromateuse, 
zone myocardique dyskinetique etc.). A l'inverse insistons sur la 
relative sous-evaluation des alterations structurelles, probleme 
majeur des bioprotheses. II serait necessaire de disposer d'echo- 
cardiographies qui devraient faire partie du bilan annuel de la 
surveillance, faute de quoi certaines alterations peuvent etre 
longtemps meconnues (notamment les evolutions stenosantes 
par calcification des cuspides). 

Analyses : taux lineaires, courbes actuarielles 
et « analyses reelles » 

Pour les evenements etudies, il est necessaire de comparer les 
taux lineaires, en sachant que la survenue des evenements au 
cours du temps n'est pas tou jours reguliere : ainsi les accidents 
thromboemboliques surviennent plus souvent dans la periode 
d'installation du traitement anticoagulant (soit au cours des 
premiers mois) ; a l'oppose les alterations des biomateriaux 
surviennent avec le temps et au bout de plusieurs annees. 

Les courbes de survenue dans le temps permettent une 
evaluation des taux de sujets indemnes (de deces ou d'une 
complication donnee) ; elles sont calculees selon la methode de 
Kaplan et Meier, ou selon la methode actuarielle bien codifiee 
depuis 1974 et largement exposee par Grunkemeier et Starr des 
1977 [ht]. 

Cette methode actuarielle devient cependant discutable 
lorsqu'elle est appliquee a tous les evenements non letaux 
susceptibles de survenir dans le temps. Les memes auteurs 
Grunkemeier et Starr t 118 l ont fait remarquer des 1994 que les 
courbes de sujets indemnes d'un evenement non letal, comme 
l'alteration d'une bioprothese, surestiment le pourcentage des 
valves qui vont reellement s'alterer car beaucoup de patients 
vont deceder avant la deterioration valvulaire. Le calcul actua- 
riel (qui considere la valve) ne l'extrait pas du risque au cours 
du temps alors meme qu'elle est en realite exclue par le deces 
(du patient). 

Du point de vue du patient (estimation du risque reel de 
deterioration valvulaire), l'important est bien le risque de 
survenue avant le deces du patient (quelle qu'en soit la cause) 
denomme par Grunkemeier « actual risk » l 118 \ 

Ainsi, dans les populations de sujets ages (actuellement bons 
candidats aux biomateriaux), les differences concernant les taux 
actuariels et les taux « reels » peuvent apparaitre importan- 
tes t 119 !. De meme, pour les accidents thromboemboliques, les 
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Tableau 9. 

M eta-analyse de Akins [30] sur cinq protheses mecaniques en position aortique (Ao) ou mitrale (M). 



Nombre de 
patients etudies 
(annee-patients 
de suivi) 


Dysfonction 
non 

structurelle 


Thrombo- 
embolisme 


Thrombose 
valvulaire 


Accidents 
anticoagulants 


Taux cumules 
d'accidents 
hemorragiques et 
thromboemboliques 


Endocardite 


Reoperation 






Ao 


M 


Ao 


M 


Ao 


M 


Ao 


M 


Ao 


M 


Ao 


M 


Ao 


M 


Starr-Edwards 


7 704 (37-479) 


0,2 


0,3 


2,1 


3,6 


0,2 


0,4 


1,9 


1,7 


4,05 


5,47 


0,7 


0,4 


0,7 


1 


Medtronic Hall® 


4 479 (18-004) 


0,5 


0,7 


1,4 


1,8 


0,2 


0,3 


0,9 


1,2 


2,77 


3,99 


0,5 


0,5 


1,5 


1,6 


Saint-Jude- 
Medical 


9 514 (36-676) 


0,4 


0,6 


2 


2,5 


0,2 


0,2 


2,2 


1,7 


4,28 


4,16 


0,4 


0,4 


0,4 


0,6 


Omniscience® 


1 174 (2-612) 


2,1 


0,8 


2,7 


4,4 


0,4 


2,3 


0,7 


3,5 


2,16 


8,09 


1,4 


1,4 


0,7 


2,5 


Carbomedics® 


1 079 (2-656) 


0,8 


1,64 


1,9 


3,3 


0 


0,8 


2,3 


2,2 


4,25 


4,99 


0,4 


0,4 


0,6 


1,4 



differences peuvent apparaitre elevees comme l'ont etabli 
Grunkemeier et Starr en retracant 35 ans de suivi des 
protheses [16] . 

II est ainsi tres important de pouvoir comparer des elements 
comparables [119 ' 120] comme l'a souligne Blackstone dans 
Comparing apples and oranges [121] . Une reanalyse du suivi par les 
methodes actuarielles et « reelles » a fait l'objet d'un deuxieme 
editorial par Bodnar et Blackstone t 122 ! : An actual problem : 
another issue of apples and oranges. Les auteurs insistent sur la 
necessite de ne pas melanger les methodes. Concernant les 
valves, ils preconisent que seules soient comparees les donnees 
actuarielles. Ceci dit, l'important vis-a-vis de l'information du 
patient et du choix de la valve est bien le risque reel d'altera- 
tion, le calcul « reel » qui tient compte du cumul de deux 
evenements en competition (l'alteration de la prothese, et le 
deces du patient quelle qu'en soit la cause). Le calcul « reel » 
doit etre la reference lors du choix d'un materiau (mecanique 
ou biologique) chez un patient donne. 

Principaux resultats 

D'une facon generale, nous nous limitons aux resultats des 
principales series cliniques publiees au cours des dernieres 
annees, en faisant reference a des publications parfois plus 
anciennes et ciblees [123] , repondant aux criteres precites, et 
dont les taux de patients perdus de vue sont inferieurs a 5 % 
(taux de sujets revus superieur a 95 %). 

Thrombose valvulaire et accidents 
emboliques 

Thrombose valvulaire : definition 

Elle est definie par « tout thrombus se situant a proximite de 
la valve (ou attachee a la valve), qui interfere avec le fonction- 
nement valvulaire (ou fait obstacle au flux) et qui n'est pas en 
rapport avec une infection ». La thrombose est a l'origine d'une 
morbimortalite non negligeable et Tune des causes importantes 
de reintervention sur les protheses mecaniques. 

Globalement, pour les protheses mecaniques, les taux classi- 
ques de thrombose valvulaire sont estimes a 0,2 % annees- 
patient en position aortique et 0,4 % annees-patient en position 
mitrale t 30 \ 

Les bioprotheses presentent par rapport aux protheses 
mecaniques l'avantage majeur d'une tres faible thrombogenicite. 
Elles ne necessitent pas par elles-memes de traitement anticoa- 
gulant au long cours, c'est la tout leur interet. La prescription 
d'un traitement antiagregant plaquettaire semble 
justifiee [124-127], 

Accidents emboliques 

Qu'ils soient peripheriques ou centraux, ils sont la conse- 
quence de thrombus (intervenant en dehors d'une infection par 
definition) et sont responsables soit d'accidents neurologiques 
soit d'embolies peripheriques. Leur taux sont le plus souvent 
associes aux thromboses dans les publications et figurent sous 
le terme d'accidents thromboemboliques [116] . 



Series comparatives 

De nombreuses etudes ont ete menees pour comparer les 
diverses protheses ; citons notamment les travaux de Grunke- 
meier t 15 l et Akins l 30 \ Si le type de prothese reste important, si 
la position de la valve a une importance majeure (risque 
thrombogene beaucoup plus important en position mitrale ou 
tricuspide qu'en position aortique), de nombreux facteurs 
extraprothetiques jouent un role tout a fait determinant : l'age, 
l'alteration de la fraction d'ejection ventriculaire, l'existence 
d'une arythmie complete par fibrillation auriculaire, mais aussi 
l'existence d'une coronaropathie associee, d'une pathologie 
associee de l'aorte ascendante, etc. [22 ' 23 ' 124 ' 125] . 

Les taux de thromboses sont reportes separement des acci- 
dents thromboemboliques dans la version de 1996 des Guideli- 
nes i lls \ ce qui peut gener les comparaisons avec les series 
anterieures (ils peuvent etre additionnes pour etablir des 
comparaisons fiables). L'etude de Peterseim t 126 l rapporte des 
taux d'accidents thromboemboliques de 0,7 % annees-patients 
pour la bioprothese de Carpentier-Edwards (non anticoagulee) 
et de 1 % pour la prothese mecanique SJM (anticoagulee). Les 
resultats sont un peu meilleurs que les resultats rapportes dans 
l'etude de Hammersmeister t 127 > 128 1 ou ils avoisinent 1,3 % pour 
la bioprothese non anticoagulee ou la valve mecanique anticoa- 
gulee. L'etude de Akins [30] analyse cinq valves mecaniques 
(Tableau 9). Elle objective des taux d'accidents thromboemboli- 
ques de 2 % annees-patient en position aortique et 2,5 % 
annees-patient en position mitrale pour la valve bileaflet prise 
pour reference, la valve SJM; le taux passe a 2,1 % annees- 
patient en position aortique et 3,6 % annees-patient en position 
mitrale pour la valve a bille (Starr-Edwards). Les taux retrouves 
pour la valve a monodisque Medtronic Hall® sont meilleurs 
dans cette meta-analyse avec 1,4 % annees-patient en position 
aortique et 1,8 % annees-patient en position mitrale. 

Qualite du traitement anticoagulant 11291 

C'est un point majeur dans le cadre de la prevention des 
accidents thromboemboliques et hemorragiques. Horstkotte [124 ' 
125] a souligne que davantage que le taux absolu de l'intensite 
de l'anticoagulation (international normalized ratio [INR]) c'est 
sa stabilite dans le temps qui est fondamentale. Les niveaux 
dTNR historiquement requis (INR compris entre 3 et 4,5) restent 
preconises pour les modeles anciens (protheses a bille), et 
lorsque existent des risques thromboemboliques importants lies 
au patient (arythmie complete par fibrillation auriculaire, 
dysfonction ventriculaire gauche, dilatation de l'oreillette 
gauche, surface endocardique cruentee et notions d'accidents 
thromboemboliques anterieurs). 

En revanche, l'etude AREVA t 25 l menee par Jean Acar (pros- 
pective multicentrique avec controles scanographiques cere- 
braux) a bien montre que pour les remplacements valvulaires 
aortiques avec des protheses de generation actuelle, un taux 
dTNR compris entre 2 et 3 s'avere suffisant pour avoir une 
prevention thromboembolique efficace, cette attitude permet- 
tant de diminuer considerablement le taux des accidents 
hemorragiques. 
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des accidents thromboemboliques et hemorragiques (d'apres [3 °]). 



L'autocontrole de I'anticoagulation semble un point fonda- 
mental pour optimiser la stabilite du traitement anticoagulant, 
donnees objectivees par les etudes de Korfer et Horstkotte [124 ' 
125] q U | preconisent (en l'absence de facteur thromboembolique 
majeur lie au patient), quelle que soit la position (aortique ou 
mitrale) de la prothese, une fourchette d'INR comprise entre 
2 et 3. 

Les techniques d'autocontrole bien developpees en Allema- 
gne [ 13 °1 ont permis d'insister sur l'interet de la generalisation de 
cette procedure [131 ' 132] qui permet une amelioration de la 
qualite de vie a long terme [133] . Une etude multicentrique 
francaise entrant dans le cadre d'un soutien aux therapeutiques 
innovantes couteuses (STIC) est actuellement en cours de 
realisation. 

Accidents hemorragiques 

Les accidents hemorragiques regroupent tous les saignements 
en rapport ou non avec le traitement anticoagulant et respon- 
sables d'une hospitalisation et/ou d'une incapacity permanente 
et/ou d'une transfusion et/ou conduisant a un deces. 

L'analyse des accidents hemorragiques pour les protheses 
mecaniques necessite une approche rationnelle basee sur le type 
de prothese mais aussi sur l'ensemble des risques propres au 
patient lui-meme. La prevention des accidents thromboemboli- 
ques doit etre associee au souci de limiter les accidents hemor- 
ragiques iatrogenes. Les phases les plus critiques sont la periode 
postoperatoire immediate et la phase d'equilibration qui doit 
etre adaptee au patient, au nombre de protheses et a leur site 
d'implantation. La Figure 30 represente la zone therapeutique 
ideale d'apres Akins [30] . Ce schema objective clairement le 
croisement des courbes de risque, thromboembolique d'une part 
et hemorragique d'autre part. 

Le taux d'accidents hemorragiques est dans la plupart des 
series compris entre 1,2 % et 3,9 % annees-patient. Ces acci- 
dents sont lies a la qualite du traitement anticoagulant (niveau 
d'anticoagulation, stabilite de I'anticoagulation, qualite de la 
surveillance). Les differences tiennent plus (actuellement) au 
patient (age, comorbidites) qu'aux protheses. 

En ce qui concerne les bioprotheses, et dans toutes les series, 
le taux des accidents hemorragiques apparait faible, compris 
entre 0,2 et 1,2 % annees-patient avec un chiffre moyen de 
0,5 % annees-patient. Les accidents sont plus frequents chez les 
sujets ages et surtout lorsqu'un traitement anticoagulant est 
prescrit pour des indications rythmologiques (arythmie com- 
plete) ou vasculaires (pathologies associees). 

Pour les bioprotheses, la necessite du traitement anticoagu- 
lant au cours des trois premiers mois postoperatoires semble 
devoir etre reconsideree t 134 l pour deux raisons principales : 
d'abord parce que la plupart des accidents hemorragiques 
surviennent pendant la phase d'equilibration du traitement 
anticoagulant, mais aussi parce que de nombreux patients sont 



ensuite maintenus indument sous antivitamines K (AVK) de 
facon prolongee. II semble bien qu'une majorite d'equipes [135] 
prescrive actuellement un traitement antiagregant des le 
postoperatoire immediat sans utilisation (en dehors dedica- 
tions particulieres non liees a la bioprothese) d'AVK meme 
transitoirement, en sachant toutefois qu'il ne met pas a l'abri 
totalement d'accidents de thrombose (non obstructive) de 
bioprotheses qui pourraient faire le lit d'une dysfonction et 
d'une « degenerescence precoce » (par organisation de cette 
thrombose). II est admis dans les recommandations actuelles 
que la periode de trois mois d'anticoagulation par AVK recom- 
mandee classiquement pour toute bioprothese puisse etre 
remplacee par un traitement antiagregant, en absence de 
fibrillation auriculaire (FA) ou de risque thrombotique 
associe l 136 \ 

Endocardites 

Elles constituent la complication la plus redoutable du 
remplacement valvulaire prothetique. Elles repondent aux 
memes criteres diagnostiques que les endocardites sur valve 
native l 137 \ 

Ce risque est evalue dans la plupart des series aux alentours 
de 0,5 % annees-patient et en tous cas inferieur a 1 % annees- 
patient. Son incidence est maximale dans les trois premiers 
mois postoperatoires (periode ou il s'agit alors d'endocardites 
severes). 

Le risque d'endocardite sur prothese n'est pas plus eleve pour 
les bioprotheses que pour les valves mecaniques, en sachant 
toutefois que la greffe bacterienne peut se faire sur l'anneau de 
suture (desinsertion septique) ou sur les tissus biologiques de la 
bioprothese (fuite intraprothetique). 

Ces endocardites sur protheses revelent ici une gravite 
majeure, surtout pour les endocardites postoperatoires precoces, 
et les endocardites a staphylocoques t 138 !. La chirurgie iterative 
est le plus souvent necessaire l 139 \ La mortalite reste tres elevee : 
30 % a 80 % pour les formes precoces, 20 % a 40 % pour les 
formes tardives. 

Leur prevention fondamentale repond a des recommanda- 
tions bien codifiees, l'education des medecins et patients etant 
fondamentale [137] . 

Dysfonctions non structurelles (« non 
structural valve dysfunction » [NSVD]) 

Elles regroupent toutes les anomalies conduisant a un 
dysfonctionnement de la valve (stenose ou regurgitation) et qui 
ne sont en rapport ni avec la valve proprement dite ni avec une 
thrombose ou une infection. Ce sont des complications liees 
soit a la technique chirurgicale, soit aux conditions particulieres 
des tissus de suture t 14 °] notamment fragilite des grands 
anneaux dilates ou difficulte de suture sur des calcifications 
extensives des anneaux valvulaires et des structures adjacentes. 

II s'agit avant tout actuellement des fuites paravalvulaires 
(desinsertions aseptiques) ou plus rarement de blocages (entrap- 
pement) par un panus (fibrose organisee limitant dans le jeu des 
mecanismes d'occlusion valvulaire), ou exceptionnellement par 
des fils de suture ou des noyaux calcaires. II peut encore s'agir 
de malpositions chirurgicales (surdimensionnement) ou de 
fuites residuelles (defaut d'insertion). 

Ces fuites peuvent etre a l'origine d'une hemolyse (anemie 
hemolytique). Sous ce terme on exclut l'hemolyse physiologique 
infraclinique de toute valve mecanique, rencontree surtout dans 
les petits diametres valvulaires et apres remplacements valvulai- 
res multiples. Cette hemolyse infraclinique biologique est 
evaluee par la mesure du taux des reticulocytes (regeneration 
sanguine) et par le dosage des enzymes (LDH et isoenzymes). 
Aucun modele valvulaire actuel n'est a l'origine d'anemie 
hemolytique hors dysfonctionnement par fuite paravalvulaire, 
parfois relativement limitee mais responsable d'un jet a grande 
velocite sur une structure rigide (anneau valvulaire, zone 
calcifiee, etc.). 

Selon les types de prothese, les sites d'implantation et les 
conditions anatomiques de mise en place, ces dysfonctionne- 
ments structured varient de 0,2 % a 2 % annees-patient. Ainsi, 
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Figure 31. Degenerescence de bioprothese porcine (associant calcifi- 
cation et dechirure valvulaire) (A, B). 



pour Grunkemeier t 15 \ elles apparaissent comparables en 
position aortique et en position mitrale, avec, pour les seules 
fuites paravalvulaires, un risque de 0,03 % a 0,01 % annees- 
patient. Peterseim t 126 l dans son etude comparative entre la 
bioprothese de Carpentier-Edwards, et la valve mecanique SJM 
rapporte des taux linearises respectivement de 1 % et 0,7 % 
annees-patient. 

Deteriorations structurelles (« structural 
valve deterioration » [SVD]) 

Elles representent le probleme majeur des bioprotheses [41] (cf. 
supra). 

Modalites de survenue 

L'alteration d'une bioprothese survient selon deux modes 
differents plus ou moins associes : la calcification et la dechirure 
valvulaire avec des frequences differentes selon les modeles de 
bioprotheses considered (Fig. 31). 

Pour les bioprotheses porcines, le mecanisme majeur est la 
calcification du tissu valvulaire a laquelle s'associe a un degre 
plus ou moins important une dechirure valvulaire. Le processus 
de calcification est particulierement rapide chez l'enfant et chez 
l'adulte jeune (metabolisme phosphocalcique). Ainsi, pour les 
bioprotheses porcines, le tableau clinique est le plus souvent 
celui d'une pathologie mixte stenosante et fuyante (70 %) ; la 
dysfonction prothetique survenant progressivement, la prise en 
charge chirurgicale peut etre effectuee hors contexte d'urgence. 
Signalons cependant des possibilites d'alteration rapide en cas 
de « decrochage commissural » l 43 \ 

Pour les bioprotheses pericardiques de Carpentier, dans les 
grandes series rapportees par Jamieson t 47 l et par l'equipe de 
Marchand [57 ' 61] , les dechirures apparaissent beaucoup plus 
rares (notamment en raison de la conception originale de la 
fixation des cuspides a l'interieur du stent). Le tableau clinique 
est beaucoup plus souvent celui d'une stenose pure (70 %). 

Ce phenomene a ete particulierement souligne par l'etude 
comparative sur les bioprotheses mitrales [45 ' 60] et permet 
d'insister sur la necessite d'une surveillance echographique 
rigoureuse, le diagnostic de bioprothese stenosante etant moins 
evident cliniquement que celui d'une pathologie fuyante ou 
mixte. 

Facteurs de survenue 

Deux sont essentiels : l'age et le site d'implantation de la 
prothese. 

Age 

II est apparu tres vite comme un facteur determinant t 44 L La 
bioprothese avait pu apparaitre (au debut de son utilisation) 
comme un substitut valvulaire de choix chez l'enfant afin 
d'eviter l'anticoagulation, etc. Dans ce cadre les deteriorations se 
sont manifestoes tres precocement conduisant a stratifier le 
risque par classe d'age, d'abord par Carpentier puis par 
Jamieson sur la bioprothese de CE-SAV® (Tableaux 10, 11). II 
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Tableau 10. 

Taux d'alteration a 15 ans des bioprotheses aortiques. Role de l'age a 
I'implantation d'apres Jamieson (J Heart Valve Dis, 2000). 



Age 

(annees) 


C-|l - fW T-5 l~\ 

(%) 


Taux indemnes a 15 ans (%) 


Mortalite liee a la valve 


SVD 


Methode actuarielle 
(« reelle ») 


Methode 
actuarielle 
(« reelle ») 


21-40 


74 ; 2 


94,1 (94,5) 


28,8 (38,2) 


41-50 


57 ; 3 


82,8 (86,5) 


37,3 (52,5) 


51-60 


51,8 


84,4 (87,9) 


46,8 (62,5) 


61-70 


30,9 


79,3 (86,9) 


79,0(88,1) 


>70 


18,1 


72,8 (84,9) 


86,3 (96,1) 



Les alterations (structural valve deterioration [SVD]) correspondent aux patients 
reoperes pour alteration. Les taux actuariels permettent de comparer les valves. 
Les taux « actuels »ou« reels » (entre parentheses) permettent d'informerchaque 
patient sur son risque reel de reoperation (cumul evenement/deces). 



Tableau 1 1 . 

Taux actuariel a 15 ans des bioprotheses mitrales. Role de l'age a 
I'implantation d'apres jamieson (J Heart Valve Dis, 2000). 



Age 

(annees) 


Survie 

(%) 


Taux des sujets indemnes a 15 ans (%) 
Mortalite liee a la valve SVD 






Methode actuarielle 
(« reelle ») 


Methode 
actuarielle 
(« reelle ») 


21-40 


63,2 


78,1 (81,8) 


6,1(25,7) 


41-50 


46,7 


68,3 (77,7) 


8,0 (32,3) 


51-60 


35,6 


69,0 (79,6) 


22,3 (53,7) 


61-70 


16,1 


59,5 (79,5) 


32,6(71,0) 


>70 


2,8 


26,1 (82,0) 


83,4 (93,3) 



Les alterations (structural valve deterioration [SVD]) correspondent aux patients 
reoperes pour alteration. 



apparait clairement que l'age d'implantation a un role determi- 
nant, le site d'implantation ayant aussi une importance signifi- 
cative. Le calcul actuariel donne des chiffres plus eleves que le 
taux reellement observe (actual risk), representant le cumul entre 
les alterations observees et les deces du patient (avant l'altera- 
tion), quel qu'en soit la cause (cf. supra). 

Site d'implantation 

La deterioration dans la quasi-totalite des series (pas celle de 
Myken t 55 !) apparaissait beaucoup plus rapide en position 
mitrale. La pression de fermeture exercee sur les valves est 
l'explication la plus couramment avancee : la valve aortique se 
ferme progressivement sous la charge de la pression diastolique 
de l'aorte alors que la valve mitrale se ferme brutalement sous 
l'effet de l'onde de choc liee a la montee en pression systolique 
du ventricule gauche. De plus, les bioprotheses mitrales sont de 
type « aortique inverse » sans appareil de suspension. Les 
donnees bien etudiees par Jamieson t 60 ! sont objectivees en 
comparant les Tableaux 10 et 11. 

Analyse de durability 

Elle doit tenir bien sur compte de tous ces facteurs : age, site 
d'implantation, mais aussi de contextes particuliers telle 
l'insuffisance renale avec trouble du mecanisme phosphocalci- 
que favorisant la calcification. 

Les resultats obtenus pour les bioprotheses porcines de 
deuxieme generation ne different pas fondamentalement de 
ceux qui etaient notes pour les bioprotheses de premiere 
generation telle la Carpentier-Edwards Standard® [43 > 44 ' 141] , 
notamment lorsqu'on integre les modifications de population 
actuelle : moyenne d'age plus elevee pour les bioprotheses de 
deuxieme generation implantees de facon plus recente que les 
premieres generations t 119 ' 12 °1 : si Ton compare les series de 
facon stricte (age moyen, comorbidites, site d'implantation, type 
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Tableau 12. 

Remplacement valvulaire aortique chez des personnes agees operees : taux actuariel de sujets indemnes d'alteration (entre parenthese, « calcul reel »). 





Resultats a 15 ans 


Reference 




Protheses (periode 


Nombre 


Survie 


Indemnes d'alteration 






d'implantation) 




(%) 


Taux actuariel 


Taux « reel » 


Porcines 


Centre hospitalier 
universitaire de Rennes 


Carpentier-Edwards Supra 
annulaire® 

1983-1994 


809 


11,7 


90 ; 5 


96 ; 5 




Jamieson t 47 ] 
JTCS, 2005 


Carpentier-Edwards Supra 
annuiaire 

1981-1999 


905 


13,5 


94 ; 6 


98,2 




jamieson 
JHVD, 2002 


carpentier-buwarus Mipra 
annulaire® 

Hancock II® 


264 




96 ; 9 
100 


98,8 
100 




David [48] 
JTCS ; 2001 


Hancock II® 
1982-1994 


NC 


30,0 


90 ; 0 


100 


Pericardiques 


Myken t 55 l 
JHVD ; 2000 


Biocor™ 
1983-1998 


626 


NC 


96,9 


98,8 




Biglioli t 59 l 
JHVD, 2004 


Carpentier-Edwards 
Perimount® 

1984-2000 


215 


NC 


83 ; 7 


96,8 




Yankah [67] 
JHVD ; 2005 


Mitroflow® 
1986-2003 


696 


232 


93 


99,0 



Les sous-groupes de sujets ages de plus de 70 ans (plus de 65 ans pour la serie de David) sont extraits des series referencees. NC : non communique. 



de calcul actuariel ou reel) il n'y a pas de difference fondamen- 
tale entre les bioprotheses porcines : CE-SAV® [46, 47]^ Hancock 
II® [48^ 142], Medtronic Mosaic® t 53 ] ou Biocor™ [ 55 l. 

De plus, les resultats obtenus sont tres voisins (sur des delais 
comparables) pour les bioprotheses pericardiques : Carpentier- 
Edwards Perimount® t 57 " 61 ' 143 > 144 $ ou Mitroflow® t 66 ' 67 \ 

Les differences entre les series sont peu importantes dans le 
cas des sujets ages (Pesperance de vie de la bioprothese depasse 
celle des patients, etc.). Le Tableau 12 resume ces donnees pour 
les remplacements valvulaires aortiques (RVA) ; elles peuvent 
apparaitre pour les sujets plus jeunes notamment en position 
mitrale. Ainsi, dans la serie rapportee par Jamieson l 60 \ les 
resultats de la Carpentier pericardique sont meilleurs que pour 
la Carpentier porcine dans tous les groupes sauf chez les sujets 
de plus de 70 ans ou les resultats apparaissaient deja excellents 
pour la bioprothese porcine de reference dans cette etude, a 
savoir la CE-SAV®. 

En ce qui concerne les bioprotheses stentless, les reculs sont 
moins importants f 145 ' 146 \ Insistons cependant sur les series de 
Hvaas [71] , O'Brien t 12 l qui donnent des resultats a moyen terme 
(10 ans) du meme ordre que pour les bioprotheses stentees, 
donnees colligees dans l'article tres documente de 
Rahimtoola [84 1. 

Pour les homogreffes les bons resultats escomptes ne se sont 
pas confirmes (Fig. 32) : la durabilite des homogreffes est en 
definitive comparable a celle des autres biomateriaux l 84 > 85 l. 

Delai moyen de survenue 

Si la frequence de survenue des alterations de bioprotheses est 
tres directement liee a Page, le delai de survenue semble par 
contre independant de Page au moment de Pimplantation. Deja 
les travaux de Corbineau l 4Z \ repris par un editorial de Grunke- 
meier l 119 \ sur les bioprotheses mitrales avaient bien montre 
que le delai moyen d'apparition des alterations en position 
mitrale etait de Pordre de 12 ans, quelle que soit la tranche 
d'age (en sachant que Palteration survenait avec une frequence 
beaucoup plus elevee chez les sujets jeunes). 

Jamieson dans sa derniere analyse a long terme des series de 
remplacements valvulaires aortiques par bioprothese de 
CE-SAV® [47] note le meme type de repartition. 



Reinterventions 

Si les causes de reinterventions s'averent multiples (endocar- 
dite, thrombose de prothese, desinsertion ou dysfonctionne- 
ment structurel), la cause la plus importante de reintervention 
est actuellement Palteration structurelle des bioprotheses (80 % 
du motif des reinterventions sur biomateriaux). 

Le risque d'une reintervention est globalement superieur a 
celui d'une primo-intervention, encore faut-il distinguer (cf. 
supra) les groupes a haut risque (reintervention sur endocardi- 
tes, reintervention pour thromboses, reintervention en urgence, 
gestes plurivalvulaires et/ou complexes), a risque faible (reinter- 
ventions realisees hors contexte d'urgence dans le cadre d'une 
chirurgie programmee, notamment pour remplacement d'une 
bioprothese alteree). Dans ce cadre [ 13 °l, le risque additionnel 
par rapport a une primo-intervention est surtout lie a Page plus 
eleve des patients operes (et aux comorbidites qu'il suppose). 

Les taux de reintervention sur bioprotheses evoluent paralle- 
lement aux taux de SVD et meritent la meme discussion 
methodologique : taux actuariels pour les protheses, taux 
« actuels » ou « reels » pour le risque propre estime pour chaque 
patient donne ^ 47 > 118] . II faut considerer que beaucoup de series 
rapportent non pas les SVD, mais les reinterventions pour 
SVD [47, 48, 102, 147, 148] en sac hant que toutes les SVD ne sont 
pas reoperees, soit parce qu'elles sont mineures et bien tolerees, 
soit parce qu'elles surviennent chez des sujets tres ages pour 
lesquels le probleme valvulaire n'est qu'un des aspects d'un 
tableau majeur de comorbidites, avec handicaps majeurs 
(demences seniles, maladie d'Alzheimer, patients grabataires) 
bien souvent chez les nonagenaires. 

Morbimortalite a la valve 

Contexte d evaluation 

Grunkemeier, dans une publication portant sur 35 ans de 
remplacements valvulaires t 15 \ resume les conditions au travers 
desquelles les notions de mortalite operatoire ou tardive doivent 
etre analysees. En effet, la mortalite operatoire est largement 
dependante de Page de Popere, lequel s'est considerablement 
modifie au cours du temps passant d'une moyenne de 45 ans 



20 



Cardiologie 



Protheses valvulaires cardiaques ■ 11-013- A-30 



100 - 



80 - 



60 - 




40 - 



20 - 



0 



10 
Annees 



15 



20 



100 - 



80 - 



60 - 




40 - 



20 - 



0 



15 



20 



5 10 

^ Annees B 

Figure 32. Taux de patients indemnes d'alteration (d'apres [84] ). 

A. Homogreffes. 

B. Heterogreffes. 



(premiere decade d'etude) a plus de 70 ans (derniere decade). De 
meme le choix de la prothese s'est adapte aux resultats cliniques 
observes au cours du temps : implantation de protheses meca- 
niques chez les sujets jeunes (age moyen 57 ans) et bioprotheses 
chez les sujets ages (age moyen 74 ans). Ainsi, des courbes de 
mortalite qui peuvent sembler differentes en premiere lecture 
(p > 0,0001) deviennent identiques pour les deux materiaux de 
substituts valvulaires (valves mecaniques ou bioprotheses) si Ton 
utilise un test adapte (test de regression a deux facteurs de Cox). 

Mortalite liee a la valve 

Les causes exactes des deces sont parfois difficiles a preciser, 
les autopsies etant rarement pratiquees. Les deces de cause 
indeterminee et les morts subites doivent etre comptabilises 
comme des deces lies a la valve, meme si de nombreuses autres 
causes (cardiaques ou vasculaires) sont souvent les vraies 
responsables (atherome coronarien, alteration de la fonction 
ventriculaire gauche). 

Ainsi globalement, la mortalite operatoire est tres peu 
dependante de la prothese utilisee (tres peu de deces lies a la 
valve en dehors d'accidents thromboemboliques). La mortalite 
tardive est elle aussi tres largement dependante du terrain : age, 
comorbidites, notion d'alteration de la fonction ventriculaire 
gauche ou de coronaropathies associees. Ainsi, dans les grandes 
series, pour un age moyen de 65 ans, le taux de mortalite 
tardive est de l'ordre de 5 % annees-patient (dont 1 % annee- 
patient de deces lies a la valve). Pour cette tranche d'age 



(60-70 ans), le taux des survivants a 15 ans est ainsi de l'ordre 
de 30 a 35 %. Pour les malades plus ages (plus de 70 ans), le 
taux de survie a 15 ans est de l'ordre de 10 a 15 % (aux 
alentours de 5 % a 20 ans). Toutes ces donnees doivent etre 
integrees dans le cadre du choix des materiaux. 

Morbimortalite liee a la valve 

Des grandes etudes comparatives [126 ' 149 ' 150] ont ainsi permis 
d'effectuer le cumul de l'ensemble des complications liees a la 
valve. II faudrait cependant dans ces analyses bien integrer la 
gravite reelle des complications et de leurs sequelles, notam- 
ment les deficits neurologiques des accidents thromboemboli- 
ques et hemorragiques (penalisantes pour les protheses 
mecaniques), alors meme que le risque d'une reintervention est 
souvent surestime pour la bioprothese. 

Tout ceci est a integrer dans le choix d'un materiau de 
substitut valvulaire, qui releve de criteres multiples, avec des 
recommandations qui ont recemment evolue. 

■ Choix des materiaux - tendances 
actuelles 

Les choix en matiere de remplacements valvulaires se situent 
en retrait par rapport aux possibilites de conservation valvulaire 
(plasties) qui doivent tou jours etre envisagees en priorite. 

Ces criteres d'indication ont fait l'objet de recommandations 
recemment revisitees [i5i-i54]^ lesquelles integrent tous les 
resultats prealablement exposes t 155 - 159 ] en tenant beaucoup plus 
compte actuellement de la notion d'information du patient. 

D'une facon generale les biomateriaux presentent l'avantage 
essentiel de ne pas necessiter (pour eux-memes) de traitement 
anticoagulant, leur limite majeure etant leur durabilite. A 
l'oppose les protheses mecaniques presentent un avantage 
majeur en matiere de durabilite, mais les contraintes du 
traitement anticoagulant, meme optimise, restent la principale 
limite d'utilisation. 

Le Tableau 13 resume les caracteristiques de chacun des types 
de materiau, le choix dependant de criteres lies au patient. 

Criteres de choix 

lis se declinent selon trois criteres majeurs : l'age, le siege 
d'implantation, la prise en compte de circonstances 
particulieres. 

Age 

Le choix de la bioprothese est legitime chez le sujet age [158] , 
en tenant compte des comorbidites (incidence sur la duree de 
vie et sur les therapeutiques a associer) et de l'esperance de vie 
du patient (a integrer la difference d'esperance de vie de 
l'homme et de la femme). D'une facon generale actuellement la 
frontiere acceptable entre les priorites donnees aux materiaux 
mecaniques et aux biomateriaux semble se situer autour de 
65 ans (ou plutot en pratique dans la fourchette 60-70 ans). 

Tableau 13. 

Qualites requises pour le choix d'un materiau de substitut valvulaire. 

Protheses Bioprotheses 
mecaniques 



Performance 
hemodynamique 

Faible 

thrombogenicite 



Durabilite 



Excellente 



Bonne 



(ailettes) (valves stentless de 2 e generation) 

Anticoagulation Absence de traitement 
indispensable anticoagulant 



Oui 



Non : aleas 
(age, position) 



Facilite d'approvisionnement, et facilite d'implantation restent des aussi aspects 
fondamentaux a considerer (problemes des homogreffes, autogreffes et 
heterogreffes sans armature). 
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Siege d'implantation 

II faut integrer les donnees aux niveaux aortique, mitral et de 
la tricuspide. 

Au niveau aortique 

La relative frequence notamment chez le sujet age de condi- 
tions anatomiques (petits anneaux, culot calcifie) amene a 
preferer des substituts peu encombrants, a l'hemodynamique 
« optimisee » l 160 \ 

Au niveau mitral 

Le developpement majeur de la chirurgie conservatrice reste 
l'indication preferentielle lorsqu'elle est possible et de qualite 
(controle echographique peroperatoire capital pour verifier la 
qualite de la plastie). 

La frequence des troubles du rythme (notamment fibrillation 
atriale) justifie en elle-meme un traitement anticoagulant au 
long cours ; a l'oppose la moins bonne durabilite des 
biomateriaux. 

Les conditions anatomiques parfois particulieres (notamment 
calcification de l'anneau) et les problemes techniques adjuvants, 
telle la conservation des piliers t 161 l sont des donnees a integrer. 

Au niveau de la tricuspide 

Le caractere pratiquement tou jours realisable d'une plastie et 
le risque majeur de thrombose sur une circulation a basse 
pression (ce qui incite au choix d'un biomateriau) participent 
au choix. 

Prise en compte des circonstances particulieres 

Contre-indications a un traitement anticoagulant 

Au long cours, ces contre-indications sont medicales ou 
d'ordre socioeconomique. En ce sens, chez une femme jeune le 
desir de grossesse doit faire limiter le choix d'une prothese 
mecanique. 

De la meme facon, les indications generates du traitement 
anticoagulant, autres que valvulaires, doivent peser dans le 
choix du materiau, les biomateriaux perdant dans ces circons- 
tances leur avantage majeur (la possibility d'eviter le traitement 
anticoagulant au long cours) mais autorisant cependant une 
anticoagulation moins lourde ou une gestion plus simple de 
ranticoagulation. 

Choix personnel de style de vie 

Notamment chez un patient jeune et actif, l'information est 
essentielle s'il souhaite choisir entre l'anticoagulation et un 
biomateriau, il doit bien connaitre les probabilites de reinter- 
vention, et accepter de se plier a une surveillance echographi- 
que reguliere afin de deceler au plus tot une alteration 
debutante. Les recommandations recentes [isi-153] laissent une 
large place a cette discussion patient-medecin. 

Contexte septique 

En cas d'endocardites evolutives, et notamment endocardites 
graves avec abces de l'anneau, ou endocardites sur prothese, il 
est souhaitable de discuter les alternatives biologiques, notam- 
ment les homogreffes. 

Insuffisance renale chronique 

Elle contre-indique classiquement l'heterogreffe en raison du 
risque de calcification prematuree liee aux anomalies du 
metabolisme phosphocalcique. En fait le risque important de la 
chirurgie, dans ce contexte ou l'esperance de vie a long terme 
est limitee, limite tres largement la portee de cette recomman- 
dation ancienne. 

Tendances actuelles 

Les resultats des grandes series recentes et la prise en compte 
des notions statistiques largement exposees prealablement [150] 
ont conduit au cours des dernieres annees a de nombreuses 
reflexions concernant les choix des materiaux de substituts 
valvulaires [155 ' 156] . En se basant sur l'augmentation de l'espe- 
rance de vie de la population, certains [162] ont propose d'eten- 
dre les indications des protheses mecaniques a des sujets plus 



ages. Si de nombreuses etudes comparatives ont ete effectuees 
sur des protheses (notamment protheses mecaniques versus 
bioprotheses), aucune conclusion formelle ne peut etre portee 
pour des raisons multiples [84 ' 126 > 127 > 149 > 150] touchant a 
l'enregistrement des donnees et a leur analyse : 

• heterogeneite des series : randomisation difficile voire non 
ethique, evolution des technologies et des risques operatoires 
au cours du temps ; 

• evaluations a long terme de materiaux, etc. qui ont pu 
disparaitre ou etre modifiees par des variantes plus perfor- 
mantes ; 

• prise en compte des perdus de vue dans les series, causes 
d'erreur constitutes par les deces de cause inconnue (peu 
d'autopsie), interpretation des accidents neurologiques 
(emboliques ou hemorragiques) ; 

• enfin, modalites d'expression des resultats : taux lineaires, 
courbes actuarielles ou analyses « reelles », majeures a integrer 
chez le sujet age. 

Ceci dit, certaines etudes comme celle de Peterseim l 126 \ 
certaines analyses comme celle Treasure t 158 ' 159 l ont permis de 
comparer un nombre eleve de protheses encore actuelles, sur 
des positions identiques (notamment les protheses considerees 
comme les references : protheses de Carpentier-Edwards comme 
reference biologique et protheses SJM comme reference de 
prothese mecanique a double ailette). 

II semble que si on analyse les series en termes de taux de 
sujets indemnes de mortalite et de morbidite lies a la valve, il 
existe un avantage aux protheses mecaniques pour les sujets de 
moins de 65 ans et aux protheses biologiques pour les sujets de 
plus de 65 ans (du moins pour des resultats evalues avec un 
recul de 15 ans). 

En resume, dans le but d'eviter le traitement anticoagulant au 
long cours, le choix d'un biomateriau est logique chez tout 
valvulaire des lors que son esperance de vie est inferieure a celle 
qui est escomptee pour la bioprothese. 

Recommandations 

Les recommandations recentes francaises t 151 ^ americai- 
nes [152] et europeennes [153] , parues en 2005, 2006 et 2007 sont 
(heureusement) assez concordantes. 

Recommandations de r American College 

of Cardiology (ACC)/American Heart Association 

(AHA) 2006 

Le Tableau 14 resume les recommandations de l'ACC/AHA 
2006 [152] . II est a noter que finalement chez les patients de 
moins de 65 ans, le niveau de recommandations est identique 
(Ha) pour les protheses mecaniques ou biologique (du moins 
pour les patients en rythme sinusal), si toutefois le patient est 
largement informe (les considerations de qualite de vie sont 
fondamentales, l'information devant etre clairement effectuee et 
comprise). Cette information doit clairement preciser la sur- 
veillance et le suivi ulterieur l 163 \ 

Les recommandations europeennes t 153 l qui preconisent aussi 
la prothese mecanique chez les sujets de moins de 65 ans, 
insistent tout particulierement sur les points suivants (recom- 
mandations de classe Ic) qui peuvent legitimer le choix d'une 
bioprothese meme chez un sujet de moins de 65 ans : 

• le desir d'un patient bien informe sur les risques de la 
reintervention (versus de l'anticoagulation au long cours) ; 

• l'impossibilite d'une anticoagulation de qualite : contre- 
indication, mais aussi probleme de compliance, mode de vie, 
considerations professionnelles ; 

• le contexte de reoperation pour thrombose de prothese 
mecanique (en cas de mauvais controle de l'imperatif 
d'anticoagulation) ; 

A un moindre degre les recommandations europeennes 
(classe Ilac) stipulent que le choix d'un biomateriau, peut se 
justifier : 

• chez un patient pour lequel une reintervention s'avere a 
faible risque ; 

• en cas d'esperance de vie limitee par des comorbidites 
importantes ; 
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Tableau 14. 

Le choix d'une valve (recommandations American College of Cardiology (ACC)/American Heart Association (AHA) 2006). 



Type 



Mecanique 



Biologique 



Classe I 



Classe II a 



Classe II a « variante 



Classe II a 



Classe II b 



RVA (si valve mitrale mecanique en place) 

RVA < 65 ans (sans contre-indication aux 
anticoagulants) 

RVM < 65 ans (avec FA ancienne) 



RVA ou RVM si contre-indication au traitement anticoagulation (ou difficultes 
particulieres a ^anticoagulation) 

RVA > 65 ans (sans risque TE particulier) 
RVM > 65 ans 



La preference du patient est un aspect a prendre en consideration pour des raisons de qualite de vie (style de vie) apres large 
information sur les rapports risques-benefices : anticoagulation versus intervention iterative. 

RVA < 65 ans 

RVM < 65 ans (si rythme sinusal) 

RVA : homogreffe en cas de reintervention sur protheses pour endocardite 
active 

RVA : la bioprothese peut etre raisonnable chez une femme desireuse de 
grossesse 

RVA : remplacement valvulaire aortique ;RVM : remplacement valvulaire mitral ;TE : thromboembolique ;FA : fibrillation auriculaire. 



• chez une femme jeune desireuse de grossesse. 
Deux points particuliers 

En matiere de protheses mecaniques 

Une recommandation d'adjonction d'aspirine en plus des 
anticoagulants est presente pour les recommandations ameri- 
caines [152] alors que limitee aux seuls patients a haut risque 
thrombogene dans les recommandations franchises [151] ou 
europeennes [153] , ce qui semble l'attitude logique a respecter, 
afin de limiter les risques hemorragiques ainsi que l'a souligne 
le recent commentaire de G. de Gevigney au nom du groupe de 
la Societe Francaise [154] . 

En matiere de biomateriaux 

II faut noter le net recul de la place des homogreffes du fait 
de leur alteration. Leur usage est quasiment reserve aux cas 
d'endocardites actives et extensives (et uniquement sur prothese 
pour les recommandations americaines). 

En pratique 

Toutes ces donnees devront etre modulees en fonction des 
evolutions potentielles concernant chaque type de materiaux. 

Pour les protheses mecaniques, les ameliorations a attendre 
viendront du traitement anticoagulant : niveau d'anticoagula- 
tion, qualite du suivi (autocontrole), nouvelles molecules, etc. 

Pour les biomateriaux, des progres en matiere de technologie 
(gommant l'avantage hemodynamique residuel des protheses 
mecaniques) et surtout du traitement des tissus aboutissant a 
une longevite accrue (choix du materiau, traitement initial, 
procedes limitant la calcification) sont attendus. 



Evolutions actuelles : vers 
les valves dites « percutanees » 

En matiere de chirurgie valvulaire, les tendances chirurgica- 
les t 160 ' 161 1 sont resolument moins invasives : 

• developpement prioritaire de toutes les techniques de chirur- 
gie conservatrice des valves [160 ' 161 > 164] ; 

• approche chirurgicale dite moins invasive avec plusieurs 
facteurs d'amelioration : 

o voies d'abord limitees [165] , 

o chirurgie videoassistee t 166 \ 

o circulation extracorporelle peripherique [167] , 

o apport de la robotique [167] ; 

• enfin et surtout, developpement des approches endovasculai- 
res pour mise en place de valves dites « percutanees ». 

De nouvelles procedures dites « percutanees » permettent 
l'implantation des valves aortique ou pulmonaire (il ne s'agit 




plus de remplacements valvulaires proprement dits, mais de la 
mise en place de valves, avec « effacement » de la valve native 
alteree). C'est a des malades presentant de tres hauts risques 
chirurgicaux que ces techniques naissantes, reputees moins 
invasives s'adressent. Elles restent du domaine de revaluation. 
Les cas rapportes restent rares et selectionnes. De nouvelles 
etudes prospectives sont necessaires pour les evaluer correcte- 
ment avant de conclure a leur benefice en usage clinique. 

Rappel historique 

De la chirurgie valvulaire au remplacement 
valvulaire orthotopique percutane chez I'animal 

L'idee d'implanter des protheses valvulaires cardiaques sans 
ouvrir le thorax des malades n'est pas recente et les premieres 
experiences de remplacement valvulaire percutane ont debute 
au milieu des annees 1960. Ces travaux ont evolue rapidement 
dans la derniere decennie du fait des avancees technologiques 
realisees dans les procedures percutanees et le materiel 
endovasculaire. 

Le premier a avoir rapporte ses travaux sur la valve aortique 
percutanee est Davies en 1965 t 168 L Mimant l'operation de 
Hufnagel il developpa la premiere valve aortique montee sur 
un catheter de 5 French (F). La valve, en forme de parachute, 
etait introduite dans l'aorte thoracique descendante de chiens 
en insuffisance aortique experimentale, par voie retrograde 
femorale. 

Moulopoulos testa in vivo, sur 17 chiens, deux differents 
prototypes de valve aortique percutanee en polyurethane, et 
publia ses resultats en 1971 t 169 l. 

Les valves testees etaient positionnees dans l'aorte ascen- 
dante, en position sus-coronaire et corrigeaient efficacement 
une insuffisance aortique experimentalement induite. Phi- 
lipps [170] rapporta des resultats similaires en 1976 avec l'usage 
d'un catheter valve en position supracoronaire. Mais ce sont les 
travaux menes par Andersen qui, en 1992, etablirent veritable- 
ment la faisabilite du remplacement valvulaire percutane [171] . 
En effet, pour la premiere fois, une valve aortique porcine fut 
implantee en position orthotopique de facon non chirurgicale. 
A la difference des travaux menes jusqu'alors (implantation 
temporaire), la procedure utilisee devait permettre une implan- 
tation permanente de la valve. Ses travaux montrerent egale- 
ment un des dangers de l'implantation sous coronaire : 
l'obliteration des ostias coronaires, par le systeme d'implanta- 
tion lui-meme ou par les feuillets de la valve native, refoulee 
contre la paroi aortique. 

Bonhoeffer t 172 l rapporta en 2000 des travaux sur le rempla- 
cement valvulaire percutane de la valve pulmonaire. Sur un 
modele animal (11 moutons), il etablit la faisabilite d'une telle 
procedure. La valve testee etait un segment de veine jugulaire 



Cardiologie 



23 



11-013- A-30 ■ Protheses valvulaires cardiaques 



valvee bovine (Contegra , Medtronic Inc.) montee sur un stent 
en platinum, l'expansion de ce dernier s'effectuant avec un 
ballon. Cribier t 173 l implanta en position aortique et pulmonaire 
22 moutons avec une valve en polyurethane montee dans un 
stent en acier non autoexpandable. Boudjemline et Bonhoef- 
fer t 174 l rapporterent en 2002 de nouveaux travaux sur 
l'implantation percutanee d'une valve aortique, toujours 
confectionnee a partir de veine jugulaire valvee bovine, desor- 
mais placee dans deux stents de dessin et de fonction differents. 
Un stent en Nitinol® etait place en dehors d'un premier stent 
en platinum contenant la valve. L'objectif de ce nouveau 
systeme d'implantation etait d'orienter la valve en position 
orthotopique, pour eviter l'obstruction des ostias coronaires. 

D'autres auteurs ont encore publie des travaux similaires sur 
modele animal et etabli la faisabilite de ces procedures [175 ' 176] . 
Les valves tricuspide et mitrale ont egalement ete remplacees 
par diverses techniques etiquetees percutanees en experimenta- 
tion animale l 177 \ Recemment, Zegdi rapportait l'experimenta- 
tion animale d'une valve stentee percutanee repositionnable a 
volonte au sein d'une bioprothese degeneree [178] . 

Rem placement valvulaire pulmonaire percutane 
chez rhomme 

En octobre 2000, Bonhoeffer t 179 l rapporta le premier rempla- 
cement percutane de la valve pulmonaire chez l'homme. Les 
indications principales sont les complications valvulaires de 
cardiopathies congenitales operees (Fallot, atresie pulmonaire), 
notamment les stenoses d'homogreffes ou de tube valvule, avec 
ou sans fuite associee. Plus recemment cette equipe [180] a 
rapporte l'experience de 59 patients consecutifs ayant pu 
beneficier de cette procedure (58 implantations avec succes 
immediat). L'age median dans cette cohorte etait de 16 ans, les 
patients ayant deja ete operes en moyenne trois fois du cceur 
droit avant l'implantation percutanee. L'amelioration immediate 
des parametres hemodynamiques (gradients, regurgitation) etait 
conservee a moyen terme dans cette serie ou aucun deces n'est 
rapporte. 

Dans un environnement a basse pression et sans la proximite 
des ostias coronaires, l'implantation percutanee d'une valve en 
position pulmonaire semble une strategic prometteuse, chez des 
patients jeune multioperes. Un suivi a long terme de ces 
patients reste indispensable pour apprecier le devenir et le 
comportement du materiel implante dans le temps. 

Remplacement valvulaire aortique percutane 
chez Thomme 

La premiere implantation chez l'homme d'une valve aortique 
percutanee a ete realisee en 2002 par A. Cribier [ 181 L L'implan- 
tation se fit par voie anterograde et transseptale, au travers de 
la valve native, sans obstruction coronaire. La valve etait 
constituee de trois feuillets en pericarde bovin montes dans un 
stent tubulaire en acier expandable avec un ballon (Fig. 33). En 
2006, la meme equipe a rapporte 36 patients enroles pour une 
implantation percutanee et recuses par au moins deux chirur- 
giens t 182 !. Pour les 27 patients implantes avec succes en 
position orthotopique, une fuite paravalvulaire de grade 
2 minimum etait presente postprocedure chez 17 patients. 
Enfin, le suivi restait limite (recul superieur a 1 an pour 
5 patients). 

Depuis, d'autres equipes ont rapporte des resultats encoura- 
geants sur les cohortes toutefois limitees en nombre et en suivi 
a distance : ainsi, Webb [183] a rapporte 50 patients a haut risque 
chirurgical, dont 43 ont pu beneficier d'un remplacement 
valvulaire aortique percutane par voie femorale arterielle 
retrograde. Si les parametres hemodynamiques et echographi- 
ques postimplantation etaient significativement ameliores, une 
insuffisance aortique paravalvulaire restait frequente. D'autres 
equipes ont encore rapporte l'experience de quelques implanta- 
tions par l'apex cardiaque, sans circulation extracorporelle et par 
thoracotomie anterolaterale gauche t 1 84-i87] 




Figure 33. Procedure de Cribier (2002) (A a C). 




Figure 34. Valve de Cribier-Edwards . 



A ce jour, les cohortes de population etudiees restent encore 
modestes en nombre et le suivi a distance de ces valves percu- 
tanees sont encore a apprecier. Meme si les resultats rapportes 
sont encourageants, cette technologie n'en reste pas moins a un 
stade precoce de son developpement. 

Protheses actuellement disponibles 

Valve de Cribier-Edwards (Fig. 34) 

La valve Cribier-Edwards™ (Edwards Lifesciences) est cons- 
truite a partir de trois feuillets en pericarde bovin sutures dans 
un stent tubulaire en acier, expandable avec un ballon de 
valvuloplastie. Deux diametres sont actuellement disponibles, 
23 et 26 mm, avec une hauteur de stent de respectivement 
14,5 mm et 16 mm. Une discrete collerette est situee sur la 
portion proximale et ventriculaire gauche du stent. La valve est 
fournie sterile, conservee dans du glutaraldehyde et necessite 
avant implantation une preparation effectuee sur place. II faut 
en effet compresser la valve, a l'aide d'un appareil fourni a cet 
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Figure 35. CoreValve®. 



effet, autour d'un ballon de valvuloplastie percutanee. L'orien- 
tation du stent valve est differente sur le ballon selon l'implan- 
tation par voie anterograde ou retrograde. 

Enfin, les introducteurs femoraux sont de diametres impor- 
tants et constituent une des limites du systeme : 22 F (pour le 
stent valve de 23 mm) ou 24 F (pour le stent valve de 26 mm). 

CoreValve® (Fig. 35) 

II s'agit d'une valve constitute de trois feuillets de pericarde 
porcin montes dans un stent autoexpandable en Nitinol® 
(materiau a effet memoire). II n'existe qu'un diametre de 
21 mm disponible actuellement (diametre interne de la valve). 
Le stent a ete decoupe au laser dans un tube en Nitinol® et 
mesure 50 mm de hauteur. Ce stent est compose de bas en haut 
de trois portions de forme et de fonction distinctes : 

• la portion proximale (ventriculaire) dispose d'une force 
radiale importante pour ecarter et plaquer contre le mur 
aortique les feuillets valvulaires natifs laisses en place ; 

• la portion mediane contient la valve et est discretement plus 
etroite pour eviter un conflit avec les ostias coronaires ; 

• la portion distale (aortique) est ouverte en corolle dans l'aorte 
ascendante pour fixer la prothese et assurer sa stabilite dans 
le plan longitudinal. 

Cette prothese est delivree a l'aide d'un introducteur de 
diametre 21 F. 

Difficulties techniques 

II existe de nombreux problemes techniques a resoudre pour 
parvenir au stent valve optimal utilisable en clinique humaine. 

Voie d'abord 

Elle n'est pas univoque. L'abord vasculaire peripherique doit 
etre de bon calibre du fait des catheters utilises (difficultes 
potentielles en pediatric ou sur des arteres calcifiees du sujet 
age). 

Cet abord est variable selon les equipes et la valve a rempla- 
cer (aortique ou pulmonaire) mais comporte ses complications 
propres (plaie, dissection, ischemie, hemorragie, etc.). L'appro- 
che de la valve aortique peut etre faite de matiere retrograde 
(via l'artere femorale) ou anterograde (via la veine femorale et 
une voie transseptale). 

Rappelons ici les differentes voies d'abord utilisable pour la 
valve aortique (Fig. 36). 

Voie femorale anterograde (Fig. 36A) 

Elle permet l'implantation via la veine femorale et par une 
approche transseptale. L'abord de la valve aortique se fait alors 
de facon anterograde, dans le sens du flux sanguin. Historique- 
ment privilegiee pour les premieres implantations realisees par 




Figure 36. Voies d'abord. 

A. Transseptale. 

B. Femorale retrograde. 

C. Transapicale. 



Cribier t 181 \ cette approche est difficile et requiert une techni- 
que endovasculaire avancee. La ponction puis la dilatation 
transseptale, exposent au risque de tamponnade, et le passage 
du guide utilise pour cette procedure peut blesser la valve 
mitrale ou occasionner, par sa boucle et son trajet, une fuite 
mitrale massive mal toleree chez ces patients fragiles. De plus, 
des arythmies atriales et ventriculaires sont frequentes. Cette 
approche semble desormais moins employee, au profit des voies 
femorale, retrograde ou transapicale. 
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Voie femorale retrograde (Fig. 36B) 

Elle permet l'implantation d'une valve aortique via l'artere 
femorale. Cette approche (Seldinger) est similaire a celle utilisee 
pour les coronarographies, la mise en place d'endoprotheses 
aortiques ou rimplantation d'une contrepulsion. 

Si des resultats encourageants ont ete rapportes [183] , l'athe- 
rome, les calcifications arterielles, le diametre et la sinuosite des 
vaisseaux en sont les principales limites, notamment chez des 
sujets ages. 

Voie transapicale [184, 186] 

Elle permet un acces direct et rapproche de l'anneau aortique 
via l'apex cardiaque (Fig. 36C). Cette voie d'abord chirurgicale 
necessite une courte thoracotomie gauche. L'implantation de la 
valve se fait a cceur battant, dans le sens anterograde (sans 
usage de circulation extracorporelle). La courte distance reliant 
l'apex du ventricule gauche a l'anneau aortique favoriserait en 
theorie la precision de deploiement du stent valve. 

Material! du substitut valvulaire 

La confection d'une valve percutanee necessite un attache- 
ment optimal de la valve au stent. La valve doit rester compe- 
tente malgre sa compression pour passer dans un catheter, puis 
sa reexpansion brutale lors de l'implantation. Seules des valves 
biologiques, done avec une longevite limitee, suturees dans un 
stent autoexpandable ou expandable avec un ballon ont ete 
etudiees. A ce jour, il n'existe pas de valve mecanique implan- 
table de maniere percutanee, meme si des travaux experimen- 
taux ont ete rapportes [188] . 

Positionnement de la valve 

Le stent doit assurer un ancrage fiable sans leser l'aorte ou 
l'artere pulmonaire, selon le site de delivrance. De dessin 
approprie, parfois arme de crochets, il ne doit pas migrer apres 
implantation. Cette complication gravissime a deja ete 
rapportee [189] . 

L'appareil mitral (grande valve) peut aussi etre lese lors d'un 
remplacement valvulaire aortique du fait de sa proximite avec 
la valve aortique. 

La proximite des ostias coronaires est le principal danger a 
eviter en position aortique [190 ' 19 1] : l'obstruction coronaire peut 
etre occasionnee par le stent lui-meme, ou par la valve native 
refoulee entre le stent et la paroi aortique. Bonhoeffer a 
propose, pour eviter cette complication dramatique, un nouveau 
systeme d'implantation, compose de deux stents permettant 
d'orienter correctement la valve avant de l'implanter l 174 \ 

Des fuites aortiques paraprothetiques sont rapportes dans une 
majorite des cas publies de remplacement valvulaire aortique 
percutane [190 ' 192] , sans doute du fait d'une expansion insuffi- 
sante du stent valve, gene par la presence de la valve native 
calcifiee laissee en place. L'usage d'un stent autoexpandable en 
Nitinol® pourrait, pour certains, reduire cette complication en 
s'adaptant mieux a une structure anatomique non strictement 
tubulaire. 

L'expansion et la dilatation par ballon d'un orifice aortique 
calcifie avant implantation d'un stent valve peuvent generer la 
migration de calcifications dans la circulation sanguine. 
Certains auteurs ont rapporte des dilatations legerement 
superieures au diametre choisi pour eviter toute migration par 
majoration de la force radiaire t 193 l. Une expansion trop 
importante pourrait toutefois etre traumatisante pour ces tissus 
fragiles et calcifies, deformer sensiblement les ostias coronaires 
et diminuer ainsi, meme sans veritable obstruction mecanique, 
leur flux sanguin. 

L'implantation elle-meme peut etre facilitee par l'administra- 
tion de drogues, pour diminuer temporairement la contractilite 
cardiaque, ou par rapide stimulation cardiaque [182 ' 194] . Ces 
procedures techniques visent a diminuer le flux sanguin 
traversant l'anneau aortique au moment de l'implantation pour 
eviter une migration precoce du systeme. 




De nouvelles approches sont a l'etude pour repondre a ces 
principaux obstacles techniques : 

• ablation transluminal de la valve native et de ses calcifica- 
tions t 195 l ; 

• utilisation de filtres pour recuperer les emboles eventuels ; 

• nouveaux systemes permettant un repositionnement du stent 
valve si la position d'implantation est inadequate [178] . 

Perspectives de developpement 

Si la faisabilite de ces procedures est admise, les questions 
majeures de reproductibilite et de fiabilite restent totalement a 
demontrer. II est desormais essentiel d'evaluer correctement ces 
nouvelles procedures par des essais prospectifs controles, tels 
que l'ont recemment recommande aux Etats-unis les societes 
savantes U96-198] . SXS; AATS, et SCAI. Notre enthousiasme 
collectif pour ces nouvelles techniques (qui doivent etre moins 
invasives) ne doit pas nous faire oublier la necessite d'une 
approche rigoureuse et scientifique qui doit integrer : 

• la necessite d'une evaluation stricte, objective, prolongee des 
patients ayant beneficie de la procedure ; 

• la selection de patients a haut risque chirurgical (score de 
risque) mais pouvant beneficier de la procedure en termes de 
qualite de vie ; 

• la prise en compte de donnees anatomiques precises, aussi 
bien pour l'abord (calcifications arterielles ou a l'oppose 
thorax hostiles) que pour la valvulopathie a traiter (calcifica- 
tions extensives ou massives) ; 

• la realisation par un nombre limite d'equipes medicales et 
chirurgicales, rodees tout autant au remplacement valvulaire 
chirurgical qu'a la pratique endovasculaire de valvulopathie 
ou de mise en place de stents arteriels ; 

• l'environnement chirurgical et radiologique (vers des salles 
hybrides), la qualite de l'imagerie, dans le cadre de ces 
procedures, etant fondamentale. 

Des etudes se mettent ainsi en place, declinant les imperatifs 
de selection de realisation et de suivi dans un cadre ethique 
strict, le remplacement valvulaire chirurgical restant le gold 
standard. 
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